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Scopo della Tesi 
Il Pectus Excavatum (PE) è una deformazione della parete toracica, che consiste in una 
depressione della parte anteriore del torace dovuta alla deviazione dello sterno, delle 
coste, dalla terza alla settima, e delle cartilagini. Il PE rappresenta circa il 90% di casi di 
deformità del torace [1]. 
In genere questa deformità viene trattata chirurgicamente per motivi estetici. Nel 
tempo sono stati utilizzati diversi approcci per la correzione, da quello “open”  a quello 
minimamente invasivo. Il primo consiste in un rimodellamento della cassa toracica 
tramite la resezione dello sterno e delle coste interessate, che poi vengono fissate in 
posizione opportuna tramite barre metalliche. L’operazione richiede l’acceso tramite 
una incisione longitudinale lungo lo sterno [2]. 
Attualmente la procedura standard per il trattamento del PE è la procedura Nuss, un 
intervento minimamente invasivo che corregge il PE tramite l’inserimento di una barra 
metallica in posizione retrosternale fissata tramite stabilizzatori. La barra viene lasciata 
in situ per circa 3 anni, per rendere la correzione definitiva. La procedura Nuss, 
differentemente dall’approccio “open”, richiede solamente due accessi emiascellari 
per l’inserimento degli strumenti [2]. 
Nonostante la procedura Nuss sia considerata sicura e tecnicamente semplice, essa 
comporta alcune problematiche. Alcuni svantaggi sono legati alla necessità di una 
seconda operazione per la rimozione della barra, intorno alla quale, durante i tre anni 
in sede, si forma del tessuto fibrotico, a causa della reazione dei tessuti all’impianto. E’ 
stata anche osservata la formazione di tessuto osseo attorno alle estremità e  agli 
stabilizzatori, per cui l’operazione di rimozione presenta in certi casi delle 
complicazioni, anche gravi. In questi casi è necessario andare ad eliminare prima la 
formazione ossea e poi procedere con la normale operazione, con un allungamento 
notevole dei tempi di rimozione [3]. In letteratura sono documentati casi in cui 
aderenze tra pericardio ed impianto hanno determinato la lacerazione dei tessuti o dei 
vasi sanguigni con conseguenze letali per il paziente [4][5]. 
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L’obiettivo di questo lavoro di tesi è quello di progettare un nuovo dispositivo per il 
trattamento del PE, con il quale si possa ridurre l’impatto della seconda operazione, 
semplificando così l’estrazione della barra. Il nuovo dispositivo sarà costituito 
esternamente da una matrice polimerica biodegradabile, che andrà a contatto con i 
tessuti e rimarrà in situ fino a completa degradazione, e internamente da una serie di 
strutture metalliche facilmente estraibili al termine del periodo necessario alla 
correzione, che conferiranno al dispositivo le proprietà meccaniche richieste 
dall’applicazione. Il dispositivo sarà costituito dalla barra e dagli stabilizzatori, necessari 
per evitare la dislocazione della barra, problema che ricorre nel 5% dei pazienti 
sottoposti a procedura Nuss [6]. 
Il primo passo è stato quello di scegliere i materiali metallici e polimerici adatti 
all’applicazione, tra quelli già utilizzati in applicazioni ortopediche. Il secondo passo è 
consistito nel testare i materiali polimerici processabili nel nostro laboratorio per 
ottenerne le caratteristiche meccaniche. Il dispositivo composito è stato disegnato 
tramite CAD e importato in Ansys Workbench per realizzare una serie di simulazioni 
meccaniche FEM, dopo aver identificato una mesh opportuna per le diverse strutture 
in gioco. Diversi design, materiali e condizioni di lavoro sono stati simulati per 
verificare che il dispositivo fosse in grado di sollevare lo sterno [7] senza cedere 
strutturalmente. Parallelamente è stato realizzato un algoritmo semi-automatico in 
MatLab che dalle immagini pre-operatorie del paziente, seleziona la slice 
corrispondente alla massima depressione dello sterno. Su questa slice è stato quindi 
possibile definire il profilo della barra da estrudere secondo una procedura paziente-
specifico. La barra è stata importata in Solidworks e successivamente in Ansys per la 
verifica strutturale, dimostrando la possibilità di ottenere una barra di Nuss paziente-







1.1 Il Pectus Excavatum 
Il Pectus Excavatum (PE) è l’anomalia congenita del torace più comune e consiste nella 
depressione anteriore della parete toracica (Figura 1.1), dovuta ad una deviazione 
dorsale dello sterno e delle cartilagini ad esso connesse, con vari gradi di rotazione, 
che possono rendere la deformazione simmetrica o asimmetrica.  
 
Figura 1.1: Paziente con Pectus Excavatum 
L’incidenza del PE ha un rapporto che va da 0.1 a 0.8 ogni 100 individui,e colpisce più i 
maschi che le femmine, con un rapporto di 4:1. Le cause del PE non sono ancora 
conosciute; tra le ipotesi si includono la variazione  della pressione intrauterina, il 
rachitismo, le ostruzioni respiratorie e anormalità del diaframma che determinano una 
trazione dello sterno verso l’interno del torace [8]. Il 37% dei pazienti presenta in 
famiglia un altro caso di deformità del torace, ma non sono state riscontrate cause 
genetiche [9]. 
Nella maggior parte dei casi il PE è diagnosticato durante la prima infanzia e 
lentamente, con il passare degli anni, la deformità diventa più pronunciata, fino al 
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picco di crescita dell’adolescenza, durante il quale i pazienti subiscono un aumento 
della gravità della patologia [10]. 
La depressione dello sterno può spostare il cuore e ridurre il volume polmonare. A 
causa di queste variazioni anatomiche possono insorgere dolore al torace, fatica, 
dispnea sotto sforzo, infezioni respiratorie, sintomi dell’asma, palpitazioni e soffio al 
cuore , la cui gravità varia e può avere effetti nella vita quotidiana [11]. In aggiunta a 
questi sintomi cardio-polmonari, i pazienti possono provare dolore, in particolar modo 
in prossimità dello sterno e delle coste più basse. Questo potrebbe essere dovuto alla 
tensione sulle articolazioni sterno-costali, sulle quali agisce lo stress del difetto al 
torace [12]. Clinicamente il PE può essere associato ad altre malformazioni quali 
eccessiva lunghezza dei piedi, polidattilia e sindattilia, mal occlusione dentaria, 
deviazione del setto nasale e scoliosi (65%). I risultati di alcuni studi biochimici hanno 
mostrato che nella cartilagine costale di questi pazienti aumenta il livello di magnesio e 
calcio e diminuisce quello di zinco [8]. Nella maggior parte dei casi si tratta di forme del 
tutto asintomatiche, in cui l’indicazione alla correzione chirurgica deriva 
esclusivamente da motivazioni estetico-psicologiche, che possono alterare o limitare la 
vita sociale [9]. Alcune ricerche hanno confermato che alcuni pazienti hanno 
un’alterata rappresentazione del proprio corpo, che impedisce loro lo svolgimento 
delle normali attività [10]. 
La gravità del PE può essere valutata tramite l’indice di Haller, definito come il 
rapporto tra la larghezza del torace e la distanza tra la superficie posteriore dello 
sterno e la superficie anteriore della colonna vertebrale, determinata tramite 
Tomografia Computerizzata (TC) o  Risonanza Magnetica (RM) [13], come mostrato in 
Figura 1.2. Il valore dell’indice di Haller per una persona normale è di 2.5, mentre il 
valor medio per i pazienti sottoposti a trattamento del PE è di 4.8, in un range che va 




Figura 1.2: Esempio di immagine TC con rappresentazione dell'Indice di Haller 
1.2 Trattamento chirurgico del Pectus Excavatum  
Le procedure per il trattamento del Pectus Excavatum si possono suddividere a 
seconda dell’approccio chirurgico, che può essere aperto o minimamente invasivo 
(Minimally Invasive Repair of Pectus Excavatum). 
1.2.1 La tecnica Ravitch 
La prima procedura utilizzata è stata ideata da Ravitch: si effettua un’incisione 
longitudinale lungo lo sterno nei maschi ed un’incisione sub-mammaria per le 
femmine, una resezione delle cartilagini costali deformate e una completa 
mobilizzazione dello sterno. La correzione finale viene ottenuta fissando e 
stabilizzando lo sterno e le coste tramite barre metalliche, di forme e in numero che 
dipendono dalle preferenze del chirurgo (Figura 1.3). Il tempo necessario al 
completamento dell’operazione va dalle 2 alle 5 ore e spesso si richiede durante 
l’operazione una trasfusione di sangue. Le barre sono rimosse mediamente dopo un 





Figura 1.3: Nella tecnica Ravitch viene eseguita una osteotomia delle coste e dello sterno (in rosso) stabilizzati 
con supporti metallici (in blu) 
Negli anni, questo tipo di intervento è stato messo da parte a favore della procedura 
Nuss a causa di diverse complicazioni. Si tratta infatti di una operazione molto lunga, 
che può durare anche 5 ore, durante le quali è necessario una trasfusione di sangue, e 
risulta essere una delle operazioni con il post-operatorio tra i più dolorosi. 
L’esecuzione  dell’osteotomia dipende dal chirurgo, così come il posizionamento dei 
supporti metallici. Quindi la riuscita o meno dell’operazione dipende fortemente dalla 
capacità del chirurgo stesso. In molti casi si verifica una ricorrenza della patologia, per 
la quale può essere necessario sottoporsi ad una seconda osteotomia [2]. La tecnica 
Ravitch lascia sul torace una cicatrice molto estesa, per cui spesso si preferisce la 
procedura Nuss.  
1.2.2 La procedura Nuss 
Nel 1988 Nuss introdusse una tecnica minimamente invasiva, denominata MIRPE, 
Minimally Invasive Repair of Pectus Excavatum, alternativa all’approccio open, in cui lo 
sterno viene sollevato utilizzando una barra retrosternale metallica posizionata sotto 
controllo toracoscopico. In questa procedura si effettuano delle incisioni di 3-4 cm 
laterali a livello della linea emiascellare in corrispondenza della maggiore depressione 
sternale, si sollevano i lembi di pelle e da un lato viene inserito un toracoscopio tra due 
spazi intercostali per avere il controllo visivo della strumentazione nello spazio 
retrosternale e per identificare il punto più basso dello sterno. Dallo stesso lato, si 
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inserisce tramite un secondo tunnel sottocutaneo, un introduttore metallico con il 
quale il chirurgo separa lo sterno dal pericardio, nei punti in cui andrà a posizionare la 
barra, fino all’incisione controlaterale. Da qui si collegano con una fettuccia 
l’introduttore e la barra, che verrà inserita con la convessità rivolta posteriormente, 
sotto la guida della fettuccia (Figura 1.4).  
 
Figura 1.4: Inserimento della barra con convessità rivolta verso il basso 
Commercialmente sono disponibili misure standard della barra (Figura 1.5), da 178 a 
458 mm, ed il chirurgo sceglie in base alla morfologia del paziente: questa viene 





Figura 1.5: Esempi commerciali di barre utilizzate nella MIRPE (Catalogo Medxpert®) 
Una volta posizionata la barra, sempre sotto controllo del toracoscopio, questa viene 
ruotata di 180° sul suo asse in modo che la concavità sia rivolta posteriormente e lo 
sterno venga sollevato.Dopo l’operazione si effettua una radiografia toracica del 
paziente per verificare il corretto posizionamento della barra (Figura 1.6).  
 
Figura 1.6: Immagine radiografica del torace di un paziente sottoposto a MIRPE 
Generalmente una barra risulta sufficiente, anche se in taluni casi si rende necessario 
l’uso di due barre. La barra viene assicurata ai muscoli toracici tramite l’utilizzo di 
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stabilizzatori con punti riassorbibili sui due lati e viene lasciata in sede per circa 3 anni, 
per assicurarsi che la correzione sia mantenuta nel tempo. Gli stabilizzatori sono stati 
introdotti per evitare la dislocazione della barra attorno al proprio asse e sono in 
genere costituiti dello stesso materiale della barra (Figura 1.7)[1][6][15]. 
 
Figura 1.7: Esempi di stabilizzatori commerciali (Medxpert
®
) 
Secondo Johnson [11] la procedura Nuss, al contrario dell’approccio aperto, consente 
un andamento più natural della crescita e dello sviluppo della parete toracica 
anteriore, consentendo risultati estetici migliori, eccellenti per l’85% dei pazienti [15]. 
Questo è vero in particolar modo nei pazienti più giovani, in cui il torace è più flessibile 
e si adatta meglio alla correzione, che risulta essere più naturale. In più, l’approccio 
minimamente invasivo fa sì che i pazienti ed i pediatri siano più favorevoli a questa 
tecnica: poiché nella maggior parte dei casi si tratta di un intervento di tipo estetico, la 
presenza di sole due cicatrici di dimensioni ridotte al termine della procedura, rendono 
la MIRPE il Golden Standard per il trattamento del PE. 
Tra gli svantaggi di questa tecnica vi è la necessità di lasciare l’impianto in situ almeno 
3 anni e di rimuoverlo con un secondo intervento chirurgico, nel quale le estremità 
della barra sono mobilizzate, si raddrizzano con un bender e tramite un uncino si sfila 
la barra. Mobilizzare la barra implica la rimozione degli stabilizzatori, attorno ai quali 
dopo 3 anni si ha la formazione di tessuto fibrotico e tessuto osseo [3].  
Oltre alle complicazioni legate ad un intervento chirurgico, ce ne sono di più specifici 
legati alla procedura  MIRPE: durante il periodo di impianto si formano delle aderenze 
tra la barra e i tessuti circostanti, ma anche fenomeni di osteointegrazione, soprattutto 
alle estremità, in corrispondenza degli stabilizzatori. La formazione di osso riguarda 
principalmente le estremità, raramente può essere osservata lungo la barra e in alcuni 
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casi è necessario rompere il nuovo tessuto osseo per rimuovere il dispositivo, 
aumentando notevolmente la durata dell’operazione di rimozione [9]. 
Sono stati descritti in letteratura casi di perforazione cardiaca durante la fase di 
rimozione, dovuti alla formazione di aderenze molto estese tra barra e miocardio 
[4][5], e lacerazione dei vasi intercostali con conseguente emorragia interna [3]. 
In un recente studio, inoltre è stato dimostrato che nei pazienti in cui è stata 
impiantata una barra di Nuss il livello di cromo nel sangue è elevato, e anche se non 
sono ancora chiari i rischi associati a questo fenomeno, sarebbe importante diminuire i 
livelli di ioni metallici in pazienti adolescenti con una lunga aspettativa di vita. I danni 
subiti dalla superficie metallica nel tempo, a causa dello stress a cui è sottoposta la 
barra e del contatto con gli stabilizzatori, determinano probabilmente un aumento 
degli eventi corrosivi, poiché lo strato di ossido esterno viene danneggiato, con il 
conseguente aumento del rilascio di ioni metallici [16].  
Per tutti questi motivi l’introduzione di una matrice biodegradabile di origine 
polimerica può sia favorire la seconda operazione di rimozione della barra, ma anche 
ridurre l’impatto a lungo termine dell’operazione. 
1.3Polimeri Biodegradabili  
1.3.1 Utilizzo dei polimeri biodegradabili in campo ortopedico 
Gli impianti metallici sono tradizionalmente utilizzati in chirurgia ortopedica e 
ricostruttiva di difetti dello scheletro, per il fissaggio interno di fratture e per 
garantirne la stabilità durante il periodo di guarigione. Tra i problemi che insorgono 
nell’utilizzo dei metalli vi è sicuramente la necessità di rimuovere l’impianto con una 
seconda operazione. Solo in pazienti con più di 60 anni si lascia normalmente un 
impianto metallico in situ. Normalmente gli impianti si rimuovono trascorsi 1-2 anni 
dalla prima operazione, con costi e rischi relativamente elevati. E’ stato dimostrato che 
il contatto prolungato con elementi metallici aumenta la sensibilità a questi ultimi. Dal 
2 al 12% dei pazienti, infatti, mostra intolleranza e problemi di compatibilità 
immunologica dopo l’impianto di dispositivi metallici [17]. Sono stati condotti studi a 
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lungo termine sul rilascio di ioni da parte di impianti ortopedici metallici ed è stata 
dimostrata la presenza di ioni metallici nei fluidi corporei. I meccanismi con i quali gli 
ioni vengono rilasciati sono diversi ed includono la corrosione e l’usura, che possono 
essere accelerate dalle sollecitazioni meccaniche. Alcuni ioni come nichel e rame 
permangono nei fluidi corporei e si combinano con le biomolecole. Nelle leghe di 
titanio ad esempio, iI nichel presente  può essere causa di allergia o tossicità. La 
tossicità dipende fortemente dal tipo di ione e dalle quantità che si accumulano 
nell’organismo [18]. Al rilascio di ioni sono associate reazioni allergiche, accumulo di 
ioni nel sito di impianto e nel metabolismo ed osteolisi [19]. Nel 2011 è stato 
effettuato uno studio sul siero dei pazienti trattati con procedura MIRPE: sono stati 
misurate concentrazioni elevate di cromo e nichel rispetto al gruppo di controllo, 
confermando il rilascio di ioni e particelle da parte della barra [16]. 
Nel corso degli ultimi 40 anni si è cercata un’alternativa agli impianti metallici che non 
andasse ad aggiungere ulteriori svantaggi, come la perdita di stabilità o rottura 
prematura. I materiali polimerici di sintesi biodegradabili, attualmente, rappresentano 
la categoria di biomateriali più ampia e rivestono un forte interesse applicativo. La 
degradabilità di alcuni polimeri quali quelli derivanti da acido glicolico e acido lattico è 
stata spesso sfruttata in ambito medico, a partire dalle suture biodegradabili.   
I motivi per cui i medici ambiscono a un materiale degradabile sono numerosi, ma il 
principale riguarda il desiderio di avere un dispositivo che possa essere impiantato e 
che non necessiti di un secondo intervento per la sua rimozione. Per esempio, nel caso 
di fissaggio di una frattura con un impianto metallico di acciaio inossidabile rigido e 
non biodegradabile, l’osso tende a essere più fragile, perché durante la fase di 
guarigione non viene caricato abbastanza a causa della differenza tra le proprietà 
meccaniche dell’osso e del metallo. Un polimero potrebbe essere invece 
ingegnerizzato in modo da degradare con un rate tale per cui il carico venga trasferito 
in modo graduale all’osso. Oltre a questi motivi, a fare da traino sono state le nuove 
tecnologie biomediche, l’ingegneria tissutale, la medicina rigenerativa, la terapia 
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genica, il drug delivery e le bionanotecnologie, che richiedono piattaforme 
biodegradabili [20]. 
Un biomateriale può essere definito come un materiale che si interfaccia con i sistemi 
biologici per valutare, trattare, aumentare, o rimpiazzare un tessuto, un organo o una 
funzione del corpo o più in generale un materiale che possa costituire un’ interfaccia 
con un sistema biologico [21]. Il suo prerequisito essenziale è la biocompatibilità, cioè 
la capacità del materiale di avere la risposta desiderata da parte del tessuto ospite. La 
risposta di un tessuto ad un impianto dipende da numerosi di fattori, che vanno dalle 
proprietà chimiche, fisiche e biologiche alla forma e la struttura dell’impianto [20]. Una 
volta comprovata la biocompatibilità del materiale, il criterio generale con cui si 
seleziona un polimero biodegradabile si basa sulle proprietà meccaniche ed sui tempi 
di degradazione necessari all’applicazione. Il polimero biodegradabile ideale dovrebbe 
avere le seguenti proprietà: 
 capacità di non provocare risposte infiammatorie o tossiche in modo da non 
compromettere gli effetti benefici dell’impianto; 
 capacità di essere metabolizzato dal corpo dopo i tempi necessari e senza 
lasciare residui; 
 elevata processabilità; 
 semplice sterilizzabilità [22]. 
Non esiste un unico polimero adatto a tutte le applicazioni biomediche; i polimeri più 
comuni e più studiati sono l’acido polilattico, l’acido poliglicolico e i loro copolimeri, i 
polianidridi, i poliortoesteri, il policaprolattone, i policarbonati ed il polifumarato [23].  
Kulkarni nel 1966 pubblicò per primo i risultati di un impianto di PLLA in polvere in 
maiali e ratti. Furono studiate sia la risposta istologica che la degradazione dopo due 
mesi e fu osservata la non tossicità del PLLA [24]. Molti studi hanno dimostrato che, se 
scelto con cura in base all’applicazione, il materiale può garantire le proprietà 
meccaniche necessarie, anche durante la degradazione, se i tempi corrispondono con 
quelli necessari all’applicazione [25]. In più il maggior costo iniziale dell’impianto 
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polimerico viene compensato considerato che l’impianto metallico deve essere 
rimosso con una seconda operazione.  
Le prime applicazioni, diverse dalle suture biodegradabili, risalgono agli anni ‘80, 
quando alcuni gruppi hanno iniziato a lavorare su impianti con polimeri biodegradabili, 
nel campo della chirurgia maxillofacciale e odontoiatrica. L’utilizzo si è poi esteso al 
campo ortopedico, per il fissaggio di ossa, con viti, pin e piastre soprattutto di PLLA 
(acido polilattico) e PGA (acido poliglicolico) [26]. Dopo un primo periodo di forte 
entusiasmo, sono arrivati primi report sulle complicazioni associate al loro uso 
soprattutto in campo ortopedico, dove gli stress a cui sono sottoposti sono ben 
maggiori di quelli a cui sono sottoposti gli impianti maxillofacciali. Al momento il 
trattamento di fratture a lungo termine con carichi elevati, come nel caso della 
colonna vertebrale, con polimeri biodegradabili è impossibile. Il carico a rottura iniziale 
e le caratteristiche a lungo termine risultano essere insufficienti per queste 
applicazioni [17]. Oltre alle caratteristiche meccaniche non adeguate e agli alti costi, in 
alcuni casi si è riscontrata anche una risposta biologica indesiderata, dovuta 
soprattutto all’accumulo di prodotti di degradazione. 
La risposta del corpo alla degradazione del polimero dipende dal tipo e dal sito di 
impianto, dal metodo di sterilizzazione e quindi risulta difficile trovare in letteratura 
risposte univoche sulla biocompatibilità.  
Nel corpo umano i principali agenti degradativi che possono modificare i materiali 
polimerici sono l’acqua, gli enzimi, l’ossigeno e i suoi prodotti di reazione all’interno 
dell’organismo (radicale superossido, radicale ossidrile, acqua ossigenata). Il 
meccanismo più importante di degradazione nel corpo umano è la reazione di idrolisi, 
la cui velocità dipende sia dalla natura del polimero che dalla concentrazione di acqua 
disponibile per il processo d’idrolisi. Altro meccanismo di degradazione che può 
avvenire nell’organismo è la degradazione enzimatica. In genere gli enzimi non 
riescono a penetrare nel materiale nelle prime fasi del processo di degradazione; di 
conseguenza, le interazioni sarebbero limitate allo strato superficiale e diventano più 
importanti solo dopo che si è innescata l’erosione, la frammentazione fisica o la 
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solubilizzazione del polimero. Infine, anche i radicali presenti nel corpo umano 
possono prendere parte ai processi di degradazione dei polimeri in esso introdotti. La 
degradazione dei polimeri può essere suddivisa in due fasi. Nella prima le catene 
polimeriche si rompono tramite idrolisi, con conseguente diminuzione del peso 
molecolare con il peggioramento delle proprietà meccaniche e perdita di massa. Nella 
seconda fase l’impianto perde la sua forma e si frantuma in particelle che vengono 
attaccate dai macrofagi. A seconda delle dimensioni dei frammenti questi posso essere 
fagocitati ed i loro prodotti escreti dai reni o dai polmoni. La reazione biologica si 
pensa sia legata ai prodotti di degradazione acida o alla presenza di frammenti, quindi 
si presenta durante la seconda fase di degradazione [27].  
1.3.2 Utilizzo dei polimeri biodegradabili nel trattamento del Pectus Excavatum 
Nella tecnica Ravitch per il trattamento del PE, il medico inserisce a sostegno dello 
sterno e delle coste degli elementi metallici per sostenere la correzione. Dopo un paio 
di anni i sostegni devono essere rimossi, con tutti i problemi legati alla seconda 
operazione. Länsman nel 2002 presentò i risultati a seguito dell’utilizzo di un piastra di 
PLLA self-reinforced usata in una variante della tecnica Ravitch, chiamata tecnica 
Sulamaa, in cui il sostegno viene inserito al di sotto dello sterno dopo la osteotomia 
[28]. L’impianto metallico è considerato troppo rigido rispetto alla cassa toracica, 
impedendone il movimento.  In più, nel tempo questo tende a muoversi, causando 
dolore nei pazienti, e come qualsiasi impianto metallico deve essere rimosso dopo aver 
svolto la propria azione. Nella tecnica del self-reinforcing usata per queste piastre 
polimeriche la matrice viene rinforzata con fibre dello stesso materiale per 
aumentarne la resistenza meccanica, rendendo il PLLA adatto al fissaggio delle ossa. Gli 
autori riportano i buoni risultati ottenuti con l’introduzione del piatto polimerico, che 
riesce a supportare lo sterno e ad essere assorbito gradualmente con rate compatibili 
con la rigenerazione dello sterno e della cartilagine costale. Il PLLA impiega più di 4 
anni per degradare, e la biodegradazione può essere gestita variando il peso 
molecolare del polimero di partenza, il metodo di sterilizzazione e le tecniche di 
processamento [22][29].  
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Per semplificare l’operazione di rimozione della barra nella procedura Nuss, nel 2007 
sono stati introdotti degli stabilizzatori in Lactosorb, un copolimero a base di PLGA 
(82% PLLA, 18% PGA). Gli stabilizzatori giocano un ruolo fondamentale nella stabilità 
della barra, abbassando la percentuale di dislocazione della barra dal 15 al 5% dei casi 
[30], ma non sono esenti da complicazioni, come infezioni, ferite, ematomi ed 
osteointegrazione. L’utilizzo di questi stabilizzatori aveva l’obiettivo di ridurre queste 
complicazioni e di semplificare l’operazione di rimozione. In uno studio del 2008 sono 
stati riportati degli ottimi risultati: gli stabilizzatori si sono rivelati efficaci e sicuri [31]. 
Nel tempo però altri studi hanno dimostrato la fragilità di questi stabilizzatori, che 
perdevano il 70% della loro resistenza nelle prime 8 settimane, e che quindi tendevano 
a rompersi molto più facilmente, non fissando la barra lateralmente [32]. Nel 2009 
sono stati ritirati dal mercato [33].  
1.4 Nuovo concept 
Nel trattamento del PE sono stati già utilizzati materiali polimerici, ma l’utilizzo 
esclusivo di questo tipo di materiale non ha portato ai risultati desiderati. In campo 
ortopedico, ad esempio nel fissaggio di fratture, l’utilizzo di questi materiali è 
aumentato, per la loro capacità di permettere alle ossa un parziale recupero nel tempo 
delle caratteristiche meccaniche, in modo compatibile con i tempi di guarigione. I 
materiali polimerici oggi in commercio ed utilizzati correntemente non hanno però le 
caratteristiche meccaniche adatte a questa applicazione; per questo non possono 
essere utilizzati da soli. Vi è quindi la necessità di unire i vantaggi apportati dall’utilizzo 
dei materiali polimerici con la resistenza meccanica conferita dai metalli, sfruttandoli in 
una struttura composita. L’interesse verso materiali e strutture composite è crescente, 
in quanto per le nuove tecnologie ed applicazioni si è reso necessario essere 
multifunzionali: sono richieste oggi non solo buone proprietà meccaniche, ma anche 
elevata biocompatibilità [34].   
L’idea alla base di questa tesi è quella di evitare il contatto tra metallo e tessuti e di 
semplificare l’operazione di rimozione della barra. A questo scopo si è progettato un 
dispositivo dotato esternamente di una matrice polimerica biodegradabile con 
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adeguate proprietà meccaniche e buona biocompatibilità, a diretto contatto con il sito 
di impianto. All’interno sono immersi degli elementi metallici, pensati in modo che 
siano flessibili e facilmente estraibili una volta completata l’operazione. La matrice 
polimerica fa sì che, per tutta la durata dell’impianto, non vi sia alcun contatto tra 
metallo e fluidi corporei. In questo modo si può, sia ridurre notevolmente l’invasività e 
la traumaticità dell’operazione di rimozione della barra, che evitare possibili rischi 
legati alla presenza di ioni metallici all’interno dell’organismo. Per migliorare le 
caratteristiche di biocompatibilità si può aggiungere un coating esterno, sempre 
costituito da un materiale polimerico biodegradabile con elevata biocompatibilità, per 
diminuire il più possibile la reazione iniziale dei tessuti all’impianto. Se per la matrice 
sono importanti le caratteristiche meccaniche ed un rate degradativo basso, per il 
coating queste caratteristiche sono messe in secondo piano a favore di una maggiore 
biocompatibilità. Alle estremità la matrice è dotata di tappi, dello stesso polimero della 
barra, che al momento della correzione possono essere incisi dal chirurgo per 
consentire l’estrazione degli elementi metallici.  
La forza necessaria per correggere lo sterno è al massimo, nei pazienti adulti, pari a 
250N, mentre nei pazienti pediatrici arriva a 140 N [7]. Una volta impiantata la barra 
inizia il processo di rimodellamento dello sterno, per cui le forze in gioco diminuiscono 
già nelle prime settimane. Quindi anche se il materiale polimerico inizia a degradarsi e 
a perdere le proprietà meccaniche, il torace si modella sulla barra, grazie alla 
flessibilità dei tessuti cartilaginei, e le forze da considerare agenti sulla barra saranno 
minori rispetto a quelle iniziali. Grazie a questo adattamento è possibile l’utilizzo dei 
polimeri biodegradabili in questa applicazione.   
Gli elementi metallici sono necessari per garantire la resistenza meccanica del 
dispositivo. Essi possono essere lamine (Figura 1.8) o tondini (Figura 1.9) e sono 





Figura 1.8: Barra composita con lamine metalliche 
 
Figura 1.9: Barra composita con tondini metallici 
La presenza del metallo sotto forma di lamine e tondini conferisce agli elementi 
flessibilità e facilita l’operazione di estrazione da parte del medico.  
Insieme alla barra si vogliono studiare degli stabilizzatori completamente polimerici, in 
modo che sia possibile lasciarli in situ, ed anch’essi dotati di coating polimerico per 
aumentarne la biocompatibilità. In passato sono stati introdotti degli stabilizzatori 
polimerici, in Lactosorb, un copolimero dell’acido lattico e dell’acido glicolico: questi 
sono stati ritirati dal mercato in quanto in alcuni studi è stata riportata la rottura 
durante l’utilizzo. Nelle simulazioni abbiamo testato il sistema completo, costituito da 
barra e stabilizzatori, poichè gli stabilizzatori assumono un ruolo fondamentale nella 
stabilità dell’impianto nel tempo [30].   
Attualmente esistono in commercio barre di diverse dimensioni, che il medico sceglie 
in base all’anatomia del paziente. LA barra viene poi piegata in fase pre-operatoria con 
appositi strumenti. In questo lavoro di tesi si cerca di migliorare questa fase, attraverso 
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una progettazione paziente-specifico della barra, per cui la sua forma e la sua 
curvatura vengono scelte dal medico direttamente sulle immagini pre-operatorie, in 
modo che essa si adatti perfettamente alle caratteristiche anatomiche e consenta la 
migliore correzione possibile della deformazione. Dato il dataset di immagini del 
paziente, si selezionano le slice che rappresentano la porzione di torace di interesse, e 
tramite un algoritmo semi-automatizzato viene selezionata la slice corrispondente alla 
zona con la maggiore depressione, dove in genere il medico inserisce la barra durante 
l’operazione. Su questa slice il medico può disegnare il profilo della barra che meglio si 
adatta alla correzione della deformazione, e sarà possibile produrre una barra 
composita che si adatta perfettamente alle caratteristiche anatomiche del paziente. 
Negli ultimi decenni infatti, grazie a strumenti tecnologici quali il design computer-
assistito (CAD) e programmi per le simulazioni FEM, è possibile andare a progettare 
protesi che si adattano alle caratteristiche anatomiche del paziente, per migliorare 
l’accuratezza dell’impianto, aumentare l’efficienza in sala operatoria e, nel nostro caso, 















Materiali e Metodi 
2.1 Materiali  
In questo capitolo verranno presentati i materiali candidati per la realizzazione delle 
strutture composite. Le loro caratteristiche meccaniche verranno poi inserite nelle 
simulazioni FEM, al fine di individuare la combinazione migliore per la nostra 
applicazione. 
2.1.1 I metalli 
Nonostante i grandi progressi ottenuti nel campo dei biomateriali, gli impianti 
ortopedici che richiedono buone caratteristiche meccaniche di resistenza rimangono 
problematici, soprattutto a causa della differenza tra moduli elastici dei metalli 
utilizzati e dei tessuti coinvolti. I materiali più usati in campo ortopedico sono l’acciaio 
AISI 316 L e la lega di titanio Ti-6Al-4V. Questi sono stati scelti come elementi metallici 
interni del nostro dispositivo, per le loro caratteristiche meccaniche, di 
biocompatibilità e di resistenza a corrosione [35][36]. In Tabella 2.1 sono riportate le 


















480 205 40 210 0.3 
Ti-6Al-4V 950 880 14 114 0.342 





2.1.2 I polimeri biodegradabili 
In questa sezione verranno introdotti dei polimeri biodegradabili, utilizzati e studiati 
per applicazioni ortopediche. Le caratteristiche su cui è stata posta l’attenzione sono: 
 i tempi di degradazione; 
 la biocompatibilità dei prodotti di degradazione; 
 le caratteristiche meccaniche; 
 compatibilità con la strategia di prototipizzazione. 
I tempi di degradazione devono essere compatibili con quelli necessari alla correzione 
della posizione sternale, quindi maggiori di 3 anni. I prodotti di degradazione che si 
accumulano in questo lungo periodo dovranno essere metabolizzati e non causare 
risposte allergiche ed infiammatorie. Infine, le caratteristiche meccaniche dovranno 
essere adeguate all’applicazione: la matrice polimerica combinata con gli elementi 
metallici dovrà sostenere un carico massimo di 250 N, cioè la forza massima necessaria 
a mantenere lo sterno in posizione sollevata [7].  
E’ importante per la nostra applicazione che il polimero possa essere sciolto in un 
solvente compatibile con applicazioni biomedicali; l’obiettivo è preparare una 
soluzione del polimero scelto e colarla in uno stampo dove sono già posizionati gli 
elementi metallici. Tramite l’evaporazione del solvente, il polimero andrà a formare la 
matrice attorno agli elementi metallici.  
2.1.2.1 I Poliortoesteri (POE) 





Figura 2.1: Classi dei poliortoesteri 
Poliortoesteri classe I 
Questo tipo di POE è stato utilizzato per il trattamento di ustioni e per drug delivery, 
ed è stato studiato anche per alcune applicazioni ortopediche. A causa della natura 
catalitica dell’idrolisi e della bassa temperatura di transizione vetrosa, il suo utilizzo è 
molto limitato.  
Poliortoesteri classe II 
La reazione di idrolisi di questa classe di POE non è autocatalitica e uno dei vantaggi 
principali è la possibilità di poter variare le caratteristiche meccaniche e termiche 
tramite l’utilizzo di dioli differenti, in modo da avere un materiale che sia più forte 
oppure semisolido a temperatura ambiente. Il POE II è un materiale molto stabile in 
condizioni fisiologiche: è sensibile solo agli ambienti acidi. Per regolarne la 
degradazione sono stati utilizzati degli eccipienti acidi, ma questo tipo di applicazione 
non è stata mai commercializzata.  
Poliortoesteri classe III 
I POE di questa classe hanno una struttura molto flessibile, per cui a temperatura 
ambiente si presentano come materiali semi-solidi. Offrono svariati vantaggi, come la 
possibilità di incorporare agenti terapeutici e l’elevata biocompatibilità, riscontrata in 
studi su impianti oculari nei conigli [38]. Ciononostante, a causa delle difficoltà durante 
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la sintesi e nella riproducibilità di materiali con determinati pesi molecolari, le loro 
applicazioni sono limitate.  
Poliortoesteri classe IV 
Questa classe di polimeri deriva dai POE II, e permette un controllo del rate di erosione 
senza dover aggiungere eccipienti acidi. Durante la degradazione si osserva un periodo 
di induzione, in cui l’acqua deve penetrare all’interno del polimero per degradarlo. Per 
controllare il rate di degradazione sono stati prodotti dei poliortoesteri a partire da 
DETOSU condensato con dialcoli. Il processo di degradazione rilascia prodotti non acidi 
ed eliminati in processi auto catalitici [23]. 
Per rendere questo polimero adattabile ad un ampio range di tempi di degradazione, 
bisogna rendere riproducibile e controllabile questo rate. Questo è stato fatto con 
l’aggiunta di piccoli segmenti di acido glicolico o lattico nella struttura polimerica. 
Quando questi polimeri vengono posti in ambiente acquoso, liberano acido lattico che 
catalizza la rottura dei legami del rimanente POE, che va incontro a degradazione 
superficiale. Sono altamente biocompatibili, sono viscosi e iniettabili a seconda della 
struttura polimerica [39][40].  
All’aumentare del contenuto del diolo lattide o glicolide, aumenta la perdita di peso 
percentuale. Il POE self-catalitico è stato testato sia in vitro che in vivo e confrontato 
con impianti di 50:50 PLGA [41]. Dopo 3 settimane in vitro, gli scaffold in PLGA 
perdono il 5% della loro massa, ma dopo sei settimane si arriva al 53%, mentre i dischi 
in POE hanno una perdita in massa del 43%. Dopo 12 settimane sia il PLGA che il POE 
perdono la loro integrità meccanica e si disintegrano in piccole particelle.   
In vivo, in impianti nel cranio di conigli, la risposta infiammatoria per entrambi i 
polimeri è moderata, e caratterizzata dalla presenza di linfociti, monociti e macrofagi. 
Dopo 12 settimane questa risposta diminuisce soprattutto nel caso del PLGA perché in 
vivo questo polimero si degrada quasi completamente, mentre il POE mantiene una 
forma ancora tridimensionale. La formazione di tessuto fibroso risulta minore per 
quest’ultimo, nonostante la permanenza maggiore nell’organismo.  
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La loro eccellente biocompatibilità è stata dimostrata nei fragili tessuti intraoculari dei 
conigli e nei tessuti gengivali umani, e potrebbe essere un materiale promettente  per 
la rigenerazione dei tessuti ossei e per il drug delivery [42].  
In uno studio in vitro sulla tossicità, i prodotti di degradazione del POE risultano i meno 
tossici tra quelli studiati [43]. I tempi di degradazione del POE sono di circa 12 
settimane, quindi sono incompatibili con i tempi richiesti dalla nostra applicazione. 
Le caratteristiche meccaniche del copolimero del DETOSU con il t-CDM e l’1-6-HD sono 


















HD = 35:85 
 
20 220 4.1 820 0,32 
DETOSU t-
CDM: 1-6 
HD = 70:30 
 
20 180 4.1 1000 0,32 
DETOSU t-
CDM: 1-6 
HD = 90:30 
 
27 7 3.4 1250 0,32 
Tabella 2.2: Caratteristiche meccaniche del DETOSU t-CDM: 1-6 HD 
2.1.2.2 Il Policaprolattone (PCL) 
Il PCL è un polimero idrofobico, semicristallino, la cui cristallinità diminuisce 
all’aumentare del peso molecolare (Figura 2.2). Venne impiegato inizialmente per drug 
delivery, grazie al basso rate di degradazione (2-4 anni), per essere poi abbandonato a 




Figura 2.2: Il policaprolattone 
Negli ultimi anni c’è stata una riscoperta del PCL, soprattutto grazie alle sue 
caratteristiche reologiche e alle proprietà viscoelastiche, che lo rendono facilmente 
processabile, al contrario di altri polimeri biodegradabili. Il PCL è preparato a partire 
dall’ Ɛ-caprolattone e il peso medio molecolare varia dai 3000 agli 80000 g/mol. Il PCL 
degrada completamente in 2-4 anni, a seconda del peso molecolare iniziale 
dell’impianto. Il rate può essere modificato tramite la copolimerizzazione con altri 
polimeri (acido lattico o glicolico). Il processo di degradazione avviene in due fasi: nella 
prima vi è una scissione idrolitica non enzimatica dei gruppi esteri, che non comporta 
perdita di massa e deformazione, nella seconda, quando il polimero è più cristallino e a 
basso peso molecolare viene degradato intracellularmente, con la perdita delle sue 
caratteristiche meccaniche[45]. 
Il PCL è stato studiato in copolimero con il PLLA e il PDLLA, ed i meccanismi di 
biodegradazione sono qualitativamente simili, nonostante l’ampio range di 
caratteristiche e morfologie [46]. La perdita di peso del poli(DL-lattide) e dei suoi 
copolimeri è molto veloce in vivo, e diventa più lenta all’aumentare del contenuto di 
PCL . Le cinetiche di degradazione sono fortemente dipendenti dal peso molecolare dei 
polimeri: strutture ad alto peso molecolare necessitano di più tempo perché le lunghe 
catene polimeriche richiedono un maggior numero di legami esteri, che devono essere 
rotti per avere monomeri o oligomeri che consentono all’erosione di andare avanti. 
Per quanto riguarda la risposta dei tessuti a questi copolimeri, Royals [47] ha studiato 
l’effetto di un copolimero DL-LA/PCL in rapporto 75/25 nelle scimmie ed ha osservato 
una moderata reazione dei tessuti all’impianto, con la presenza di risposta 
infiammatoria, simile a quella di altri polimeri degradabili, quali vari tipi di PLA,PCL e 
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loro copolimeri. Lo spessore del tessuto connettivo associato all’impianto è tale da non 
influire sul tessuto circostante, che appare normale e non alterato. 
Hiljanen-Vainio [48] si è concentrato sullo studio delle caratteristiche meccaniche 
prima e dopo l’idrolisi di copolimeri di Ɛ-CL/LA. L’interesse verso questa classe di 
copolimeri nasce dalla richiesta di avere materiali le cui proprietà meccaniche e 
degradative siano facilmente controllabili. L-LA grazie ai suoi domini cristallini 
conferisce buone caratteristiche meccaniche, processabilità anche per pesi molecolari 
molto elevati. Il PCL è molto più elastico, quindi i suoi copolimeri potrebbero avere 
numerose applicazioni in campo biomedico. Si riportano nella Tabella 2.3 i risultati di 
























2 1,8 54,5 6,5 0,05 0,32 
P(CL80/DLL
A20) 
1,5 1,25 >100 9,5 0,03 0,32 
P(CL60/LLA
40) 
0,08 0,02 87 1,9 0,002 0,32 
P(CL60/DLL
A40) 
0,02 0,007 >100 0,17 0,004 0,32 
P(CL40/LLA
60) 
3,2 3 >100 33 0,03 0,32 
P(CL40/DLL
A60) 
0,06 0,01 >100 0,7 0,003 0,32 
PLLA 45,5 / 3 / 1,5 0,32 
PDLLA 33,7 / 2,2 / 1,7 0,32 
PCL 15 15 >100 20 0,25 0,32 
 
Tabella 2.3 Caratteristiche meccaniche di PLLA, PDLA, PCL e loro copolimeri (PLLA e PDLLA non presentano 
snervamento) 
Le caratteristiche meccaniche degli omopolimeri risultano essere migliori rispetto a 
quelle dei copolimeri. La massima deformazione è bassa per PDLLA e PLLA, mentre è 
maggiore del 100% per tutti i copolimeri e per il PCL. 
Per quanto riguarda la degradazione in vitro, il profilo di degradazione dei polimeri 
P(CL/LA) mostra un andamento iniziale lento seguito da un rapido aumento del rate 
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degradativo, comunque maggiore di quello degli omopolimeri di partenza [49]. 
L’effetto dell’idrolisi è stato valutato tramite le misure di assorbimento dell’acqua, di 
perdita di massa e di peso molecolare, fino a 70 giorni di idrolisi in soluzione buffer a 
37°C e pH pari a 7 (Tabella 2.4).  
Polimero/Copolimero Assorbimento d’acqua (%) Perdita di peso (%) 
P(CL80/LLA20) 2,4 9,7 
P(CL80/DLLA20)  3 10,5 
P(CL60/LLA40) 3,1 13 
P(CL60/DLLA40)  a a 
P(CL40/LLA60) a a 
P(CL40/DLLA60)  a a 
PLLA 18,3 9,9 
PDLLA a a 
PCL 0,1 0,1 
Tabella 2.3: Assorbimento d’acqua e perdita di peso percentuale rispetto al peso del campione dopo 70 giorni di 
idrolisi (a valore non misurabile) 
Il PLA ed i copolimeri degradano più velocemente del PCL. Il peso molecolare dei 
copolimeri decresce più velocemente all’aumentare del quantitativo iniziale di LA: in 
questo esperimento i copolimeri che degradano più velocemente sono i P(CL40/LA60), 
per i quali si nota una diminuzione drastica del peso molecolare nella prima settimana 
in vitro, anche se la corrispondente perdita di massa è piccola. Le distribuzioni dei pesi 
molecolari di P(CL80/L-LA20), P(CL80/DL-LA20) e P(CL60/L-LA40) cambiano 
leggermente durante i primi 70 giorni di idrolisi. Dagli stessi autori degli studi 
precedenti, sono stati eseguiti dei test sulle caratteristiche meccaniche di questi 
copolimeri sottoposti ad idrolisi [50]. I campioni idrolizzati di P(CL40/DL-LA60) e 
P(CL60/DL-LA40), non sono stati analizzati perché troppo viscosi. Per alcuni ci sono 
state variazioni inaspettate: il PCL risulta il materiale con le proprietà meccaniche più 
stabili nel tempo; per alcuni copolimeri il modulo cresce all’aumentare del tempo di 
idrolisi, al contrario degli omopolimeri del PLA. 
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La biocompatibilità di materiali che rilasciano prodotti di degradazione nel tempo è 
cruciale per il loro utilizzo. Il rilascio di composti a basso peso molecolare o di impurità 
è la causa principale della risposta infiammatoria, così come i prodotti di degradazione 
acida. Un altro fattore da considerare è il sito di impianto e la capacità dei tessuti 
circostanti di eliminare i prodotti, grazie ad una buona vascolarizzazione, per evitare 
un abbassamento eccessivo del pH o la formazione di accumuli di fluidi. E’ per questo 
importante valutare il rate degradativo dei polimeri ed il tipo di prodotti per poter 
prevedere la riposta del tessuto ospite [45].  
Sun ha studiato la degradazione, l’assorbimento e l’escrezione di impianti in PCL, con 
peso molecolare di 66000 Da, in vivo, in ratti. In  questo studio si dimostra la relazione 
lineare che esiste tra il logaritmo del peso molecolare ed il tempo di degradazione. 
Quando il peso molecolare decresce intorno ai 24000 a 480 giorni dall’impianto, le 
capsule di PCL rimangono praticamente intatte, mantenendo abbastanza integre le 
caratteristiche meccaniche. Dopo 720 giorni, il peso molecolare arriva a 15000; le 
capsule sono intatte, ma iniziano a perdere resistenza. Il limite è rappresentato dagli 
8000 Da, peso sotto il quale le capsule perdono completamente le loro caratteristiche 
meccaniche e iniziano a frantumarsi. Gli impianti avevano un tracciante radioattivo per 
valutare l’ assorbimento e la distribuzione dei prodotti di degradazione negli organi. Gli 
studi sulle escrezioni hanno mostrato che quando il tracciante arriva nel sangue questo 
viene subito riscontrato nelle urine e nelle feci, dimostrando una rapida escrezione del 
PCL. La radioattività presenta un picco al 45° giorno per poi scomparire al 165° giorno 
dopo l’impianto, dopo il quale nel corpo si riscontrano i valori tipici di radioattività dei 
tessuti umani, dimostrando che i prodotti di degradazione del PCL non si accumulano 
nel corpo [51].  
2.1.2.3 L’acido polilattico (PLA) 
Il PLA è sintetizzato a partire dal dimero ciclico dell’acido lattico (Figura 2.3), presente 
naturalmente in due configurazioni otticamente attive , l’isomero D e l’isomero L; il 
lattide DL è una miscela sintetica degli isomeri D ed L. Il poli(DL-lattico) (PDLLA) è un 
polimero amorfo, che possiede una distribuzione casuale di entrambe le forme 
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isomeriche, rendendo quindi impossibile la formazione di zone cristalline. E’ 
caratterizzato da un bassa resistenza a trazione, buone caratteristiche di elasticità 
rispetto al PLLA ed ha tempi di degradazione brevi, che lo rendono adatto alle 
applicazioni nel drug delivery. L’omopolimero dell’acido L-lattico (PLLA) è un polimero 
semicristallino, caratterizzato da un’elevata resistenza a trazione e modulo elastico, 
con un tempo di degradazione molto più elevato rispetto al PDLLA (superiore ai 2 
anni). Per queste sue caratteristiche il PLLA è il polimero biodegradabile maggiormente 
utilizzato per applicazioni mediche ed ortopediche [22]. 
 
Figura 2.3:L'acido polilattico 
Per modificarne il rate degradativo, sono stati studiati diversi copolimeri, ad esempio 
con il PGA ed il PCL, che influenzano la cristallinità del PLLA e ne accelerano la 
degradazione. Per quanto riguarda il PLLA, il processo degradativo in vivo avviene in 
due fasi.  
La degradazione del PLLA in vivo va dai 2 ai 4 anni, a seconda del peso molecolare, 
quindi è necessario valutare la risposta dei tessuti a lungo termine. In uno studio in 
vivo [29], sono state impiantate delle barre e delle viti nelle ossa di pecore. Durante la 
prima fase di idrolisi, l’acqua penetra nel volume del dispositivo, attaccando i legami 
della fase amorfa e spezzando le lunghe catene polimeriche in parti più corte, solubili 
in acqua. Vi è una prima diminuzione del peso molecolare senza una perdita 
sostanziale di massa e di proprietà meccaniche, che vengono mantenute grazie alla 
presenza delle regioni cristalline. Questi cambiamenti nella struttura polimerica non 
hanno conseguenze sul tessuto, che reagisce all’impianto con la tipica reazione ad un 
corpo estraneo. Questa seconda fase è stimolata dall’idrolisi auto catalitica delle 
componenti amorfe, dovute alla formazione di composti acidi. Come conseguenza, 
dopo una partenza lenta, l’idrolisi aumenta esponenzialmente. I frammenti più corti 
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delle regioni amorfe sono abbastanza corti per diffondere all’esterno dell’impianto. I 
macrofagi si posizionano sulla superficie dell’impianto e non potendo degradare 
attivamente il polimero, ingeriscono i prodotti più piccoli e solubilizzati dell’idrolisi del 
PLLA. La perdita parziale delle regioni amorfe causa una discontinuità ed il materiale 
inizia a perdere la sua integrità. A lungo termine il tessuto fibrotico aumenta in volume 
per rimpiazzare il PLLA degradato. Dopo 3 anni era ancora presente materiale, e la 
lenta degradazione spiega la permanenza del volume in situ. In questo studio è stata 
documentata l’insorgenza di una seconda fase dell’attività cellulare che ha le 
caratteristiche di una reazione infiammatoria cronica, localizzata, a lungo termine, ma 
di bassa intensità. Come riportato in altri studi citati in seguito, questa reazione può 
determinare complicazioni cliniche più o meno gravi. Sono stati effettuati studi in vitro 
sulla tossicità dei prodotti di degradazione di alcuni polimeri degradabili [43], tra cui 
PLLA, PCL e POE. L’ordine dal più tossico al meno tossico è PLA, PCL e POE. 
Se in alcuni studi sia in vivo che in vitro il PLA ha dimostrato una sufficiente 
biocompatibilità, altri studi affermano il contrario. 
Bergsma [27] ha riportato reazioni dovute all’impianto in vivo di viti e piatti in PLLA in 
chirurgia maxillo-facciale. La metà dei pazienti è tornata per un evidente rigonfiamento 
della zona di impianto, effetto che si è riscontrato anche nell’altra metà dei pazienti. 
Nonostante ciò, non erano presenti variazioni del tessuto intorno all’impianto, 
aumento di temperatura, dolore o risposte infiammatorie acute. In altri studi, come 
quello di Länsman per il trattamento del PE non sono state riscontrate risposte 
infiammatorie o rigonfiamento e l’impianto ha avuto esito positivo[28]. In una review 
sugli impianti in vivo [25] è stato visto come dalla letteratura non è possibile dare una 
risposta univoca sulla compatibilità a lungo termine degli impianti in PLLA. 
Negli studi sul PLLA in impianti ortopedici [29] si sottolinea il fatto che non ci siano 
evidenze per cui il tessuto fibrotico o il polimero facciano spazio alla formazione di 
tessuto osseo, anche dopo 5 anni. Nello stesso studio si specifica come il rate 
degradativo del polimero dipenda molto dalla manifattura, dal peso molecolare, dalla 
cristallinità e questo possa giustificare i diversi tempi di degradazione e reazioni ai 
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diversi impianti. Il PLA ed il PGA possono produrre soluzioni acide come risultato della 
degradazione. Questo problema riguarda soprattutto le applicazioni ortopediche, in cui 
le dimensioni degli impianti sono maggiori e la probabilità di avere un abbassamento 
locale del pH aumenta, così come il numero di prodotti di degradazione, che possono 
innescare una risposta infiammatoria [52]. 
2.1.2.4 I polimminocarbonati (PBPA) 
Il policarbonato usato commercialmente è un polimero aromatico derivato dal 
Bisfenolo A (BPA). Il poli(BPA-carbonato) è un polimero molto stabile che non è 
degradabile in condizioni fisiologiche, ma possiede un’eccellente processabilità, 
elevate proprietà meccaniche e resistenza alla frantumazione. Per diminuire la stabilità 
idrolitica del PBPA, l’ossigeno carbonilico vienesostituito da un gruppo imminico. 
Questa modifica produce un polimero degradabile con proprietà meccaniche simili a 
quelle del PBPA (Figura 2.4).  
 
Figura 2.4: Il poli(BPA-carbonato) in alto, il poli(BPA-imminocarbonato) in basso 
 
Il poli(BPA-imminocarbonato) è stato impiantato in topi e conigli ed è considerato 
biocompatibile. Per poter ridurre al minimo la potenziale tossicità, sono stati prodotti 
imminocarbonati tirosina derivati, chiamati anche pseudo-poli(amino-acidi) [23]. 
L’aggiunta di catene pendenti è servita a modificare le proprietà del PBPA, come la 
temperatura di transizione vetrosa, l’idrofilicità e le proprietà meccaniche. Nello studio 
di Ertelet [53] sono stati studiati 4 diversi policarbonati tirosina-derivati con l’aggiunta 





Figura 2.5:Il policarbonato tirosina-derivato, con gruppo R variabile 
A seconda del gruppo R si hanno: 
R= etil → poli(DTE carbonato) 
R= butil → poli(DTB carbonato) 
R= essil → poli(DTH carbonato) 
R= ottil → poli(DTO carbonato) 
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1,4 >400 198 5 51 
Tabella 2.5: Caratteristiche dei policarbonati tirosina derivati (DTB e DTE non presentano snervamento) 
Il poli(DTH carbonato) e poli(DTO carbonato) sono tra i materiali polimerici degradabili 
non rinforzati più forti, con valori di carico a rottura anche superiori ai 200 MPa, che li 
rendono particolarmente adatti ad applicazioni ortopediche. Generalmente hanno 
bassi valori di citotossicità ed hanno mostrato un elevato grado di compatibilità in 
studi preliminari in vivo su topi e conigli, non rilasciando durante l’idrolisi, rispetto al 
PLA e PGA, prodotti acidi.  
In particolar modo in uno studio del 1996 [54] sono stati studiati in vivo due tipi di 
pseudo-poli(amino-acidi), il poli(DTE carbonato) e poli(DTH carbonato) e confrontati 
con il PLLA, tramite impianti in ossa canine per 48 settimane. E’ stato visto che i tempi 
di degradazione del poli(DTE carbonato) e del poli(DTH carbonato) sono comparabili 
con quelli del PLLA. Dopo 48 settimane, la perdita di peso molecolare è del 40 per il 
PLLA, 46 % per il DTE carbonato  e 47% per il DTH carbonato. Sono state condotte 
analisi istologiche sulla superficie dell’interfaccia tra materiale e ossa. Una 
caratteristica tipica dell’interfaccia osso-PLLA è la presenza di uno strato di tessuto 
fibrotico, che risulta invece essere assente nei policarbonati. Una ulteriore differenza è 
che i policarbonati tirosina-derivati rilasciano prodotti di degradazione non acida, al 
contrario del PLLA. Asikainen[55] ha impiantato membrane in PDTE in conigli, per un 
tempo massimo di 52 settimane, dimostrando l’assenza di risposta infiammatoria e di 
cellule giganti, arrivando alle stesse conclusioni degli studi precedenti.  
 
2.1.2.5 I polidrossialcanoati (PHA) 
I polidrossialcanoati derivano naturalmente dai poliesteri che si accumulano in 
un’ampia varietà di batteri, in condizioni di scarsità di nutrienti. Fino ad oggi più di 150 
unità polidrossialcanoitiche sono state isolate dai batteri. 
Il poli(3-idrossibutirato), P3HB, è il polidrossialcanoato più semplice e più comune, un 
poliestere termoplastico naturale, con proprietà meccaniche comparabili a quelle di 
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poliesteri degradabili sintetici come i PLA. Negli anni ‘80 il P3HB è diventato un 
materiale di interesse per applicazioni biomediche, a partire da substrati per 
drugdelivery e per il trattamento delle ferite. Da qui il numero di studi su questo 
polimero è aumentato notevolmente, per impianti per la rigenerazione dell’osso, tubi 
per anastomosi, patch cardiovascolari, sistemi per la riparazione del midollo spinale e 
dei nervi periferici. Oggi il P3HB è considerato un materiale con un elevato potenziale 
nel campo degli impianti biodegradabili, soprattutto per applicazioni ortopediche, in 
cui sono necessari lunghi tempi di degradazione [56]. 
Il PHB è un polimero caratterizzato da un’eccellente biocompatibilità, a contatto con 
tessuti e sangue. Questo perché, nel sangue umano, il PHB a basso peso molecolare è 
presente in quantità notevoli così come il suo prodotto di degradazione, l’acido 
idrossibutirico, comune metabolita negli esseri viventi. La maggior parte degli sforzi 
della ricerca sui PHA si è concentrata sul copolimero del P3HB con il poli(3-
idrossivalerato), il P3HB-3HV (Figura 2.6).  
 
Figura 2.6: Struttura di PH3B, PHV e del loro copolimero 
Altri studi riguardano il poli(4-idrossibutirato) e copolimeri P3HB-4HB per patch 
vascolari e valvole cardiache.  
L’elevata cristallinità del P3HB isotattico determina rigidità e fragilità così come una 
lenta idrolisi in vitro, mentre una ridotta cristallinità velocizza il rate degradativo.  
L’effetto dell’aumento di 3HV sulle proprietà del P3HB-3HV è descritto dalla Tabella 2.: 
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P3HB 3,8 45 4 
P3HB-11%3HV 3,7 38 5 
P3HB-20%3HV 1,9 26 27 
P3HB-22%3HV 1,7 24 159 
P3HB-28%3HV 1,5 21 700 
P3HB-34%3HV 1,2 18 970 
Tabella 2.6: Caratteristiche meccaniche di P3HB e suoi copolimeri con 3HV 
All’aumentare del contenuto percentuale di 3HV diminuiscono modulo elastico e 
resistenza a trazione, mentre aumenta la deformazione a rottura. 
Sono stati studiati campioni di P3HB con plasticizzanti, per migliorarne le proprietà, ma 
è stata riscontrata una bassa compatibilità cellulare dovuta alla loro presenza.  
Per quanto riguarda gli studi in vivo, sono state osservate reazioni modeste 
all’impianto di P3HB. Nei ratti, ad esempio, è stata riscontrata una eccellente 
biocompatibilità. Film di P3HB e P3HB-3HV (5,5%, 9%, 19%, 22% 3HV)sono stati 
impiantati in topi per 6 mesi: dopo un mese gli impianti risultano circondati  da una 
capsula fibrotica e vascolarizzata, costituita principalmente da cellule connettive; è 
stata osservata una blanda risposta infiammatoria e la presenza di cellule infiammatori 
all’aumentare del contenuto di valerato nel copolimero. Con il passare dei mesi 
larisposta infiammatoria diminuisce e la capsula fibrotica diventa più sottile in modo 
simile per tutti i polimeri studiati.  
In uno studio su impianti in pecore della durata di 90 settimane, sono state trovate 
minori differenze tra i vari tipi di copolimeri di P3HB-3HV (7%, 14%, 22% HV). Dopo le 
prime due settimane, la reazione infiammatoria diminuisce e il tessuto reagisce bene 
all’impianto, con assenza di ascessi e di necrosi del tessuto.  
Le viti in P3HB impiantate nell’osso di cavie hanno mostrato una ottima compatibilità 
con i tessuti, non causando alcuna reazione immunologica o infiammatoria.  
Per quanto riguarda la degradazione in vitro (pH 7.4, 37°C) i film di P3HB non mostrano 
perdita di massa per i primi 180 giorni, ma solo una perdita in peso molecolare. Il 
meccanismo di degradazione è in primo luogo dovuto ad una scissione random delle 
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catene polimeriche sia nelle regioni amorfe che cristalline, associata ad una 
diminuzione del peso molecolare. Contemporaneamente, i frammenti delle catene 
cristallizzano, aumentando la cristallinità totale del polimero. Quando il peso 
molecolare scende sotto i 13000, allora comincia la seconda parte della degradazione 
associata alla perdita di peso. Il P3HB non modificato è un polimero che degrada 
lentamente, con tempi simili a quelli di polimeri sintetici quali il PLLA, PGA, PLGA e 
PDLLA. Si può ottenere un rallentamento della degradazione con l’aggiunta di BHTC, un 
plasticizzante idrofobico. Il BTHC è metabolizzato in composti fisiologici come l’acido 
citrico, l’acido butirrico e l’esanolo. In test tossicologici, è stato dimostrato che il BTHC 
ha un bassissimo grado di tossicità e che i suoi prodotti di degradazione sono 
rapidamente eliminati dal corpo, tramite le vie respiratorie, feci e urine [57].  
In Tabella 2.7 le caratteristiche del PHB/BTCH: 
 
Polimero Modulo Elastico 
[GPa] 
Resistenza a trazione 
[MPa] 
Deformazione a rottura 
(%) 
P3HB/BHTC 1 12 28 
Tabella 2.7: Caratteristiche meccaniche del P3HB con plasticizzante 
I copolimeri P3HB-3HV (7%, 14%, 22% HV) degradano più velocemente del P3HB, e il 
rate degradativo aumenta all’aumentare del contenuto di 3HV [58].  
Nello studio di Amass [59] sono riportati i tempi di degradazione in vitro misurati in 
corrispondenza di una perdita in peso pari al 10% (Tabella 2.8): 





Tabella 2.8: Tempi di degradazione corrispondenti al 10% di perdita in peso  in vitro per PGA, P3HB e suoi 
copolimeri 
Per quanto riguarda la degradazione in vivo, l’argomento è controverso in letteratura, 
a causa delle tecniche di produzione dei campioni, del design e dei siti di impianto 
diversi per ogni studio. Comunque al momento è stato stabilito l’assorbimento 
completo del polimero, con un rate di degradazione comparabile a quello del PLLA ad 
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alta densità nel caso di impianti sottocutanei o ossei, soprattutto nel caso di film e 
dischetti, in cui la perdita di peso e la decomposizioneavviene nella parte finale della 
degradazione. Se si valuta la perdita di peso molecolare, il P3HB è il polimero con la 
perdita percentuale minore nel tempo, rispetto a polimeri quali il PLLA e il PDLLA [58]. 
In questo studio, se il contenuto del 3HV è minore del 10%, la degradazione del 
polimero è più lenta di quella del polimero P3HB. Per contenuti percentuali maggiori, 
la cristallinità del copolimero diminuisce e quindi il rate degradativo aumenta. Nelle 
applicazioni cardiovascolari la degradazione è molto più veloce, al massimo 26 
settimane nell’arteria iliaca dei conigli [60]. 
2.1.2.6 Il poli-2-idrossietilmetacrilato (PHEMA) 
Il PHEMA (Figura 2.8) è uno dei materiali più versatili, largamente usati e 
rappresentativo della classe degli idrogeli sintetici. In questa forma ha molte similarità 
con i tessuti umani, quali la grande quantità d’acqua e la consistenza gommosa. 
 
Tabella 2.8:Il poli-2-idrossietilmetacrilato 
Il PHEMA è utilizzato in applicazioni quali drug delivery, adesione cellulare, 
biosensoristica. 
Il PHEMA è ritenuto un polimero biocompatibile, ma non biodegradabile; per la 
ricostruzione del tessuto osseo è desiderabile avere un polimero che funge da scaffold 
per far ancorare le cellule e che in un secondo momento può essere eliminato 
progressivamente e rimpiazzato dall’osso, rendendo necessario l’utilizzo di un 
polimero abbastanza stabile nel tempo. Il monomero disponibile commercialmente 
37 
 
(HEMA) contiene degli agenti quali EGD-MA, che aumentano il cross linking del 
polimero e possono modificare le proprietà del polimero [61][62]. Per aumentare la 
biocompatibilità del PHEMA si cerca di ottenere film senza l’utilizzo di solventi o agenti 
chimici, per questo si usano tecniche alternative quali il CVD (Chemical Vapor 
Deposition) [63]. I film ottenuti con questa tecnica presentano un modulo di Young 
pari a 16.8 MPa per il campione secco, 1.1 MPa per quello umido. L’acqua funge da 
plasticizzante, per il campione secco si ha una deformazione a rottura dell’1%, per 
quello umido 3%. Il PHEMA così realizzato non ha caratteristiche meccaniche che 
possano essere sfruttate nella nostra applicazione. 
A causa della sua stabilità, il PHEMA è utilizzato per applicazioni biomediche 
permanenti o semipermanenti, ma come copolimero possono essere modificate le sue 
caratteristiche. 
Per sfruttare i vantaggi del PHEMA e andare a migliorarne le caratteristiche 
meccaniche, il PHEMA è stato studiato come componente di diversi copolimeri. Ad 
esempio in uno studio su tendini artificiali [63] è stato utilizzato un idrogelo 
biodegradabile composto da PHEMA e PCL, rinforzato con fibre di PLA. Sono state 
studiate le caratteristiche meccaniche e poi fatti esperimenti in vivo, impiantando il 
tendine artificiale nel tallone di conigli. E’ stato osservato che il tempo di degradazione 
varia dai 6 ai 9 mesi, un tempo sufficiente per la rigenerazione del tessuto tendineo, 
ma non abbastanza per la nostra applicazione. Non sono state riscontrate risposte 
infiammatorie al momento dell’espianto.  
2.1.2.7 Il polipropilenefumarato (PPF) 
Il polipropilenefumarato(Figura 2.9) è un polimero biodegradabile e biocompatibile, 
studiato per applicazioni biomediche, come ad esempio per innesti ossei. Il PPF 
degrada tramite idrolisi in acido fumarico (una sostanza presente in natura e nel ciclo 




Figura 2.9: Il polipropilenefumarato 
A seconda delle miscele, il tempo in cui perde il 20% del peso originale va dagli 84 ai 
200 giorni in vitro [52]. Impiantato sotto cute nei ratti non mostra effetti infiammatori 
a lungo termine; dopo 12 settimane è stata osservata una moderata risposta 
infiammatoria e la formazione di una capsula fibrotica attorno all’impianto [64]. La 
degradazione è di tipo bulk, ed il tempo di degradazione dipende dalla struttura del 
polimero e dalle altre componenti.  Sono stati realizzati scaffold porosi di PPF, in cui si 
è osservata una relazione inversa tra il modulo elastico e la porosità degli scaffold. Il 
modulo elastico misurato in questo studio varia dai 100 ai 120 MPa per i campioni 
compatti, mentre per una porosità attorno al 50% il modulo va dai 20 ai 40 MPa . Al 
diminuire della porosità i campioni risultano più fragili [65]. 
Peter et al. hanno studiato le caratteristiche del PPF per riempire difetti dell’osso, in 
particolare miscelato con β-tricalcium fosfato [66]. In questo studio sono state 
utilizzate diverse combinazioni per questa miscela, e PPF ad alto e basso peso 
molecolare. Per tutte le miscele, durante la degradazione in vitro si osservata una 
perdita di peso del 30-40% nel primo giorno in soluzione buffer: il modulo di Young più 
alto (62 MPa) si aveva per la miscela base con PPF ad alto peso molecolare e rapporto 
PPF/β-TCP pari a 1g/0.66g, e dopo 12 settimane il modulo diminuiva fino a 21.5 MPa; 
la resistenza a compressione massima è 39.3 MPa per la miscela con lo stesso rapporto 
PPF/β-TCP, ma con PPF a basso peso molecolare. I campioni senza β-TCP hanno le 
caratteristiche meccaniche peggiori, quindi si può ipotizzare che la sua aggiunta possa 
migliorare le proprietà meccaniche della miscela.  
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Di seguito viene presentata una tabella riassuntiva (Tabella 2.9), in cui sono indicate le 
caratteristiche di biocompatibilità, tempi degradazione e compatibilità con la strategia 
di realizzazione della barra composita prevista in questo lavoro di tesi,  di tutti i 
polimeri descritti finora. 




1-6 HD = 35:85 
 
In vitro 12 settimane +++ No 
DETOSU t-CDM: 
1-6 HD = 70:30 
 
In vitro 12 settimane +++ No 
DETOSU t-CDM: 
1-6 HD = 90:30 
 
In vitro 12 settimane +++ No 
PLLA 2-4anni + Sì 
PCL >2 anni ++ Sì 
Poli(DTE 
carbonato) 
>2 anni +++ No 
Poli(DTH 
carbonato) 
>2anni +++ No 
P3HB 2 anni ++ Sì 
P3HB-3HV < 2 anni 
diminuisce 
all’aumentare del 
contenuto di 3HV 
++ Sì 
P3HB/BHTC < 2 anni ++ No 
PPF < 6-12 mesi ++ No 
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Tabella 2.9: Tempi di degradazione e caratteristiche di biocompatibilità 
 
2.1.3 Caratterizzazione dei materiali 
A seguito dello studio della letteratura dei polimeri biodegradabili, sulla possibilità di 
processarli in laboratorio e sulle caratteristiche meccaniche trovate in letteratura, sono 
stati selezionati per la nostra applicazione due materiali polimerici, il PLLA ed il PCL. 
Questi sono stati preparati e caratterizzati meccanicamente, per valutarne le 
caratteristiche meccaniche mediante prove di trazione uniassiali. I dati ricavati sono 
stati successivamente utilizzati nelle simulazioni FEM, per la verifica strutturale del 
sistema barra-stabilizzatori. 
2.1.3.1 Preparazione dei campioni 
Il PLLA utilizzato in questo lavoro di Tesi è stato acquistato dalla Sigma-Aldrich (MW= 
101000 Da).I campioni da testare sono stati preparati per casting secondo il seguente 
procedimento: 
 viene preparata una soluzione 2,5% w/v in cloroformio; 
 la miscela è posta su agitatore fino a completo scioglimento del PLLA; 
 viene eseguito il casting della soluzione in un mold di Teflon. 
Anche il PCL è stato acquistato dalla Sigma-Aldrich (MW=80000) e anche questi 
campioni sono stati  preparati per casting, con il seguente procedimento: 
 viene preparata una soluzione 10% w/v in  N-N dimetilammide; 
 la miscela viene posta su piastra a 58°C per 3 ore; 
 viene eseguito il casting della soluzione in un mold di Teflon. 
2.1.3.2 Caratterizzazione meccanica 
Sono stati eseguiti sui due polimeri test di trazione uniassiali tramite un sistema di 
misura stress-strain INSTRON (INSTRON 4464, Boston, MA, USA),  Figura 2.10. Il 
sistema è equipaggiato di un’unità di acquisizione dati gestita da PC per monitorare 




Figura 2.10: INSTRON 4464 
Nelle prove di trazione uniassiali il provino viene sollecitato lungo il suo asse 
geometrico: durante la prova si osserva la strizione del campione ed il suo 
allungamento. I campioni da testare sono stati ricavati a partire dalle membrane 
realizzate con il procedimento descritto precedentemente, in modo che i campioni 
fossero uniformi e delle stesse dimensioni. Ogni campione è misurato, in modo da 
fornire sezione del provino e la sua lunghezza iniziale, dati che sono stati inseriti nel 
programma di acquisizione.  
Durante la prova è stato tracciato il diagramma caratteristico della prova stessa, in cui 
erano riportati in ascissa le deformazioni prodotte ed in ordinata i carichi che agivano 
sul provino (Figura 2.11). 
 
Figura 2.11 Esempi di due curve stress-strain ottenute tramite sistema INSTRON 
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Ogni provino veniva immobilizzato mediante la morsa inferiore dell’INSTRON e fissato 
a quella superiore, in modo che il campione fosse perfettamente allineato. La morsa 
superiore era attaccata ad una traversa mobile, sulla quale era inserita la cella di carico 
(valore massimo ± 1KN). Una volta che il provino era allineato si azzerava il carico e si 
iniziava la prova. Tramite la traversa mobile si impone una velocità di sollecitazione di 
5 mm/min e con la cella di carico si misurava il carico a cui era sottoposto il provino, 
per ogni valore di spostamento.  
La prova si riteneva accettabile quando si arrivava a rottura del campione in una zona 
distante dalle morse. 
Da questi dati sperimentali è stato ricavato il Modulo di Young: secondo la legge di 
Hooke, questo è ricavabile dalla pendenza della retta che interpola i punti del tratto 
lineare della curva sforzo-deformazione sperimentale, zona che descrive il 
comportamento elastico del materiale. Per i nostri obiettivi sono stati valutati anche 
l’allungamento a rottura ed il carico di rottura di ogni campione. Questi sono stati poi 
confrontati con i valori di deformazione e stress massimo risultanti dalle simulazioni 
FEM, per verificare che il dispositivo fosse strutturalmente stabile. 
 
2.2 Progettazione e design 
2.2.1 Barra e stabilizzatori 
La barra e gli stabilizzatori sono stati disegnati tramite CAD (Solidworks 
2013,  DassaultSystèmes, S. A., Vélizy, France), per poi essere importati in Ansys 
Workbench per la verifica strutturale. 
Ormai nella procedura Nuss l’utilizzo degli stabilizzatori risulta essere fondamentale 
per ridurre il rischio di dislocazione della barra [3], quindi è importante progettare e 





Figura 2.12: Barra con stabilizzatori 
Il design della barra si è basato su due differenti geometrie degli elementi metallici 
interni. La matrice polimerica presentava al suo interno, in un caso 3 lamine di uguale 
spessore e lunghezza, nell’altro 14 tondini, dello stesso diametro e lunghezza (Figura 
2.13). 
 
Figura 2.13: Sezioni di due barre, a sinistra le lamine, a destra i tondini 
L’obiettivo è massimizzare la percentuale di metallo rispetto alla matrice polimerica, 
cercando di mantenere la flessibilità degli elementi, in modo che l’operazione di 
rimozione finale sia facilitata. Per consentire la rimozione degli elementi metallici, 
questi non percorreranno tutta la lunghezza della barra, bensì saranno leggermente 







Figura 2.13: Due viste laterali della barra (la matrice è resa semi-trasparente), con particolare attenzione 
all’estremità 
Ciò, oltre a facilitare l’operazione di rimozione degli elementi, risulta fondamentale al 
fine di evitare il contatto tra metallo e fluidi corporei. 
Prima di tutto è stata fatta una verifica su quale elemento metallico utilizzare, se 
tondini o lamine, valutando, a parità di volume di metallo e di dimensione della barra, 
quale configurazione si comportasse meglio quando sollecitata.  
Una volta scelto l’elemento, per verificare quale struttura e quali dimensioni della 
barra fossero adeguate, si è deciso di mantenere la lunghezza della barra (300 mm) e 
degli elementi (295 mm) fissa, così come lo spessore della matrice polimerica tra gli 
elementi (0,4 mm) e in modo da valutare gli sforzi e le deformazioni dei vari materiali 
all’aumentare dello spessore degli elementi metallici. Si è partiti da uno spessore 
totale della barra di 4,3 mm fino ad arrivare a 7 mm.  
Per quanto riguarda gli stabilizzatori, la struttura ricorda quella degli stabilizzatori già 
presenti sul mercato ed utilizzati nella procedura, ma attualmente costituiti da acciaio 
AISI 316 L. In questo studio sono studiati degli stabilizzatori totalmente polimerici, in 
cui i fori per le suture sono stati massimizzati in modo da garantire la maggiore libertà 
possibile al chirurgo, nel momento in cui va a fissare gli stabilizzatori alla parete 




Figura 2.14: Stabilizzatore polimerico. 
La larghezza dell’apertura centrale è pari alla larghezza della barra (13 mm), mentre 
l’altezza dipende dallo spessore totale della barra (Tabella 2.10).  
Configurazione Spessore barra (mm) Spessore stabilizzatore 
(mm) 
A 4,3 5,7 
B 4,6 6 
C 4,9 6,3 
D 5,2 6,6 
E 5,5 6,9 
F 5,8 7,2 
G 6,1 7,5 
H 6,4 7,8 
I 6,7 8,1 
L 7 8,4 
Tabella 2.10: Spessori di barra e stabilizzatori al variare delle configurazioni 
I fori per le suture hanno invece un diametro fisso di 12 mm. La larghezza e lunghezza 
totali dello stabilizzatore sono rispettivamente di 16 mm e 62 mm. 
Al fine di aumentare la biocompatibilità e ridurre al minimo l’impatto dell’impianto è 
previsto un coating sia degli stabilizzatori che della barra con il polimero più 
biocompatibile tra i due selezionati (il PCL nel nostro caso). In fase di design la 
presenza del coating viene realizzata tramite l’aggiunta di una superficie che unisce 




Figura 2.15: Funzione Unione di Superfici in Solidworks 
L’utilizzo di un corpo di superficie introdotto in fase di design ci aiuterà in fase di 
simulazione, come verrà spiegato successivamente.  
2.2.2 Modalità di estrazione degli elementi metallici 
Nella procedura attualmente utilizzata, il medico per rimuovere la barra deve andare 
ad eseguire due incisioni, allo stesso livello di quelle utilizzate per l’inserimento della 
barra; attraverso queste due incisioni il medico deve rimuovere la barra ed i due 
stabilizzatori, con tutti gli svantaggi discussi precedentemente. 
Nel nostro caso l’operazione di rimozione potrà essere notevolmente semplificata. 
Una volta completata la correzione della deformazione (dopo 3 anni) si può procedere 
alla rimozione degli elementi metallici.  
La matrice è stata dotata di tappi polimerici alle estremità, in modo che il medico 




Una volta avuto l’accesso agli elementi, il medico tramite una pinza può procedere 
all’estrazione di questi ultimi. La presenza degli elementi metallici sotto forma di 
lamine o tondini conferisce flessibilità, per cui l’operazione risulterà facilitata. 
Gli stabilizzatori, in questo nuovo sistema, saranno costituiti da un polimero 
biodegradabile, quindi non sarà necessario, così come per la matrice polimerica, 
alcuna operazione di rimozione. Rendendosi necessario solo la rimozione degli 
elementi metallici, il medico potrà effettuare una sola incisione, migliorando il risultato 
estetico dell’operazione. Il sistema barra-stabilizzatori è realizzato come assieme in 
Solidworks e viene importato in Ansys Workbench come file Parasolid. 
 
2.3 Simulazioni FEM 
Per valutare la combinazione migliore di materiali e design abbiamo utilizzato l’analisi 
ad elementi finiti (FEM). L’obiettivo è capire se e quali combinazioni di materiali e 
design possono essere adatte alla nostra applicazione. I modelli realizzati in Solidworks 
sono stati importati in Ansys Workbench per l’analisi strutturale (ANSYS, version 13.00, 
Ansys Ltd, Pittsburgh, PA). Una analisi FEM richiede accuratezza e tempi di 
computazione adeguati ed è possibile se vengono effettuati alcuni passi intermedi. 
Bisogna prima di tutto avere un modello del componente e/o sistema reale e, a 
seconda degli obiettivi dell’analisi, schematizzare il componente ed effettuare delle 
semplificazioni geometriche. In fase di mesh, ad esempio, alcuni particolari della 
struttura possono generare un numero di elementi troppo elevato e non necessari ai 
fini dell’analisi strutturale. Bisogna trovare un compromesso tra il numero di nodi ed 
elementi con cui discretizzare il problema (maggiore è il loro numero e più il modello 
rispecchierà la realtà) ed i tempi computazionali, che risultano essere il limite 
principale nello sviluppo delle mesh nelle analisi FEM. 
Una volta ottenuto il modello del componente da studiare è stato necessario definire i 
materiali e le condizioni al contorno, quindi i contatti, i vincoli e le forze a cui è 
soggetto [67].  
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2.3.1 I materiali 
In Ansys Workbench si possono aggiungere le caratteristiche dei materiali che si 
vogliono simulare, nel tool ‘Engineering Data’ (Figura 2.17).  
 
Figura 2.18: Il tool ‘Engineering Data’  
Per definire un materiale è necessario inserire il valore del Modulo Elastico e del 
Modulo di Poisson, ma c’è anche la possibilità di inserire i dati ottenuti tramite test 
sperimentali, ad esempio prove uniassiali o biassiali. Da queste curve Ansys riesce a 
ricavare i parametri di interesse per le simulazioni. Nel nostro caso abbiamo utilizzato 
per i metalli i dati di letteratura, riportati in Tabella 2.1. Per i due polimeri abbiamo 
usato i valori di Modulo di Poisson presenti in letteratura, pari a 0,32 [68]; per il 
Modulo Elastico abbiamo utilizzato le curve stress-strain ricavate tramite INSTRON.  
2.3.2 I contatti 
Una volta importata la geometria, si devono definire i contatti tra le diverse parti che 
compongono il sistema. Ansys genera dei contatti automatici di tipo ‘bonded’, cioè 
elementi incollati tra di loro, tra i quali non vi è movimento relativo. Ansys genera 
contatti tra parti che si trovano al di sotto di una distanza di riferimento, definita a 
seconda delle dimensioni delle geometrie di default dal programma stesso. E’ 
importante verificare ogni volta che i contatti siano impostati correttamente, per 
evitare errori in fase di soluzione. Per il nostro dispositivo i contatti tra le parti sono 
stati definiti come ‘bonded’. 
2.3.3 La mesh 
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Le strutture reali e continue 3D devono essere divise in piccole regioni, chiamate 
Elementi, collegati tra di loro da Nodi, posti agli spigoli ed ai vertici degli elementi. Il 
numero totale di nodi, i gradi di libertà e la formulazione di ciascun nodo definiscono le 
proprietà di ciascun elemento. Nel caso 3D, lo spostamento di ciascun nodo è un 
vettore con tre componenti, quindi il numero totale di quantità incognite da risolvere è 
tre volte il numero di nodi. Nel caso statico l’equazione da risolvere è:  
[ ]{ }  { } 
dove [ ] è la matrice di rigidezza, { } è il vettore degli spostamenti o gradi di libertà 
ed { } è il vettore delle forze esterne agenti sui nodi. Per una struttura lineare [ ] è 
una matrice costante, mentre nei casi non lineari [ ]dipende dai valori assunti da { }. 
Una volta risolta l’equazione, l’analisi FEM utilizza metodi numerici interpolando le 
grandezze caratteristiche sul volume di ogni elemento [67]. L’ordine di interpolazione, 
che può essere lineare o quadratica, dipende dalle funzioni di forma dell’elemento, 
ovvero dal numero di nodi dell’elemento (Figura 2.19).  
 
Figura 2.19: A sinistra un elemento lineare a 3 nodi con interpolazione del primo ordine, a destra un elemento 
quadratico con interpolazione del secondo ordine 
Ansys prevede l’utilizzo di un centinaio di elementi, ma Workbench ne supporta solo 
una parte; per gli altri bisogna utilizzare il codice APDL (Ansys Classico). Nel caso 3D, le 
forme più usate sono la esaedrica, la prismatica a facce triangolari o piramidale a base 
quadrata e la tetraedrica. Di default Workbench sceglie automaticamente l’elemento 
appropriato dalla libreria in accordo con la geometria. Per un corpo solido 3D regolare, 
Workbench usa il SOLID186 (Figura 2.20), un elemento strutturale solido 3D a 20 nodi 
del secondo ordine. Ogni nodo ha 3 gradi di libertà, cioè le traslazioni nelle direzioni x,y 




Figura 2.20 Elemento SOLID186 
 
Se il corpo ha una geometria complessa Workbench usa il SOLID187, un elemento 
strutturale solido tetraedrico a 10 nodi del secondo ordine, anche in questo caso con 3 
gradi di libertà per ogni nodo (Figura 2.21).  
 
Figura 2.21: Elemento SOLID187 
In molti studi viene usato il SOLID187, perché l’elemento tetraedrico riesce a meshare 
meglio le strutture più complesse e ricche di particolari, mentre le strutture più 
regolari possono essere “meshate” con un SOLID186 [69].  
Nel nostro modello vogliamo simulare anche la presenza di un coating molto sottile e 
biocompatibile, per diminuire il più possibile la probabilità di risposta infiammatoria da 
parte dell’organismo. Questo viene modellato come corpo di superficie 3D in 
Solidworks, ed una volta importato in Ansys si definisce lo spessore ed Ansys associa 
automaticamente a questo corpo l’elemento SHELL181, un elemento guscio a 4 nodi 
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del primo ordine, con sei gradi di libertà per ogni nodo, cioè traslazione e rotazione 
nelle 3 direzioni (Figura 2.22). L’elemento può degenerare nel triangolare per riempire 
zone più complesse durante la generazione della mesh. L’elemento SHELL181 è in 
grado di simulare bene il comportamento di gusci sottili di rivestimento in strutture 
composite [70].  
 
Figura 2.22: Elemento SHELL181 
Una volta scelti gli elementi, bisogna scegliere il numero di nodi da risolvere per avere 
la soluzione più accurata possibile.  
Bougherara [70] ha analizzato tre protesi d’anca costituite da materiali differenti ed ha 
eseguito il controllo della mesh tramite il tool ‘Relevance’:con questo valore posto a 
100 si ha il massimo numero di elementi possibili. In uno studio preliminare è stato 
visto che tra due analisi, una con mesh con Relevance pari a 85 e l’altra con Relevance 
pari a 100 si è avuto una differenza tra i valori di stress e strain ottenuti minore 
dell’1%. Una Relevance di 85 è quindi un compromesso accettabile 
Il numero massimo di nodi ed elementi con cui è stata modellata una protesi in questo 
studio è rispettivamente 314658 e 240272.  
Il tool ‘Relevance’ (Figura 2.23) risulta essere il parametro di controllo fondamentale 
nell’analisi di dispositivi impiantabili, quali protesi di ginocchio [71], protesi d’anca 
[70], piatti per fissaggio di fratture [72]: in questi studi si preferisce usare una 
Relevance del 100%, con un numero massimo di nodi che non supera i 350000. Nei 




Figura 2.23: Il tool ‘Relevance’ per la Mesh 
2.3.4 La statica strutturale 
Una volta scelti i materiali, impostati i contatti e definita la mesh, si possono definire i 
vincoli ed i carichi a cui è sottoposta la barra con gli stabilizzatori.   
Se per i pazienti pediatrici la forza richiesta per la correzione dello sterno è al massimo 
di 140 N , per gli adulti si arriva a più di 200 N [7]. In questa tesi ci siamo posti nel caso 
peggiore, di 250 N, applicati al centro della barra, ipotizzando un PE di tipo simmetrico. 
Per simulare il contatto della barra con le coste, si è usato il vincolo ‘Remote 
Displacement’, grazie al quale è possibile bloccare tutti gradi di libertà tranne quello di 
rotazione della barra attorno al proprio asse, l’unico movimento consentito alla barra 
un volta posizionata retrosternalmente, che causa la dislocazione della barra stessa. Gli 
stabilizzatori nella realtà sono bloccati tramite suture sia alla barra che ai muscoli 
toracici, quindi per loro è stato utilizzato il vincolo ‘Fixed Support’, posizionato a livello 




Figura 2.24 I vincoli e la forza in ‘Static Structural’ 
Come output sono stati valutati lo stress equivalente (Von Mises) e lo strain 
equivalente (Von Mises) per le diverse configurazioni e combinazioni di materiali 
testate. 
2.4 Barra paziente-specifico 
Per rispondere in maniera adeguata alle esigenze di ogni paziente, parallelamente al 
design e alle simulazioni FEM, è stato sviluppato un algoritmo in grado di estrudere 
una barra paziente-specifico, disegnata dal medico stesso sulle immagini pre-
operatorie del paziente. 
Attualmente il medico, sulla base dell’anatomia del paziente, sceglie il modello della 
lunghezza adeguata tra quelli a catalogo, ed in sala operatoria piega la barra in modo 
che essa vada ad adattarsi all’anatomia del paziente in modo da correggere la 
deformazione. In questo lavoro di Tesi si vuole dare la possibilità al medico di 
disegnare la barra, quindi non di adattare un modello pre-esistente sull’anatomia del 
paziente, ma direttamente sull’immagine 2Dpre-operatoria (slice) corrispondente alla 
massima depressione sternale (cioè alla minima distanza tra sterno e colonna 
vertebrale), dove in genere si posiziona la barra durante la procedura Nuss.  
Una barra paziente-specifico consente di avere: 
I. la curvatura ideale, che corregge al meglio la deformazione del paziente; 
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II.   la lunghezza decisa dell’impianto dal medico, favorendo il risultato correttivo 
dell’operazione, anche nel caso di pazienti con PE asimmetrici. 
I pazienti, prima della procedura Nuss, si sottopongono a Risonanza Magnetica, 
soprattutto i pazienti pediatrici al fine di evitare esposizione eccessive ai raggi X, o a 
Tomografia Computerizzata, in modo che il medico possa avere informazioni 
dettagliate, non solo sul posizionamento dello sterno e delle coste annesse, ma anche 
degli organi circostanti, in modo da avere una diagnosi completa.  
Nella nostra procedura, dai dataset dei pazienti, il medico deve selezionare una serie di 
slice, che rappresentano la porzione di torace in cui vi è lo sterno. Su queste slice un 
algoritmo in Matlab esegue un pre-processing, che consente di eliminare il rumore 
tipico delle immagini biomedicali. In seguito si può procedere alla segmentazione di 
sterno e colonna, necessaria al fine di valutare la distanza minima per tutta la serie di 
immagini. L’algoritmo valuta la slice con la minima distanza. Tramite questi punti 
l’algoritmo estrude la barra, della lunghezza scelta dal medico, con spessore definito 
dalle simulazioni FEM e larghezza pari a quella del sistema commerciale (13 mm). Le 
fasi di lavoro sono descritte nello schema in Figura 2.25, per il codice MatLab completo 
vedere l’Appendice A ( pagina 86 ). 
 





2.4.1 Immagini DICOM 
Le immagini utilizzate in questo lavoro di tesi sono di tipo DICOM (Digital Imaging 
and Communications in Medicine). Questo è uno standard che definisce i criteri per la 
comunicazione, la visualizzazione, l'archiviazione e la stampa di informazioni di 
tipo biomedico quali ad esempio immagini radiologiche. Il formato DICOM rende 
disponibili molte informazioni, chiamate Tag DICOM, tra le quali: 
 tecnica di acquisizione delle immagini; 
 dimensioni delle immagini e del dataset; 
 dimensione del pixel; 
 dati del paziente; 
 spessore delle slice e spazio tra di esse [73]. 
In MatLab le immagini DICOM hanno una serie di funzioni dedicate, per cui le immagini 
DICOM possono essere lette (tramite la funzione dicomread), si può avere accesso ai  
Tag ( tramite la funzione dicominfo), si può creare un’immagine DICOM (funzione 
dicomwrite), e così via. 
Nel nostro algoritmo, specificando la cartella di provenienza,  i file DICOM vengono 
caricati tramite la funzione dicom23D  e visualizzati tramite imshow3D (figura 2.26). 
Tramite la barra sottostante si possono scorrere tutte le immagini DICOM presenti 
nella cartella specificata. In più questa funzione salva in una struttura tutti i Tag delle 
DICOM, che possono dare informazioni utili in fase di estrusione della barra, come ad 




Figura 2.26: Imshow3D in MatLab 
2.4.2 Processing  
Una procedura semi-automatica di analisi delle immagini può risultare necessaria al 
fine di analizzare le immagini e migliorare l’accuratezza dell’impianto facilitando il 
compito del medico .  
Le immagini di Tomografia Computerizzata e di Risonanza Magnetica sono 
caratterizzate da una risoluzione limitata, sono suscettibili al rumore e disomogenee, 
soprattutto nel secondo caso. 
L’elaborazione delle immagini, quindi, risulta essere un passo fondamentale nell’analisi 
delle immagini biomedicali: l’obiettivo è quello di eliminare le informazioni irrilevanti 
dell’immagine e di enfatizzare il contenuto informativo di interesse, per consentire la 
migliore segmentazione possibile. Senza questo primo step il processo di 
segmentazione diventa difficoltoso e spesso time consuming. 
In questo lavoro di tesi il processing delle immagini si è diviso in diverse fasi.  
Prima di tutto sono state selezionate, sulla base del paziente, le N slice successive che 
rappresentano la porzione di torace di interesse sul piano trasversale, dove è presente 
lo sterno. Si considera come punto di partenza il passaggio fra manubrio e corpo 
sternale, che di solito si vede molto bene soprattutto in TC, e come fine lo xifoide, 
anch’esso ben visibile in TC. In alternativa sulla RM si vedono le ultime cartilagini 
costali che inferiormente si staccano dal corpo sternale. 
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Una volta selezionate le N slice , si procede con una funzione di Window\Level, 
un’operazione che aumenta il contrasto dell’immagine [74]: l’intensità dei pixel 
corrispondenti al range specificato sono evidenziati, a spese di quei pixel che non 
rientrano nell'intervallo. Questa operazione in Matlab viene effettuata tramite la 
funzione imadjust.  
In seguito viene applicato un Filtro Mediano (funzione Matlab medfilt2), che ha una 
eccellente capacità di riduzione del rumore, sfocando molto meno rispetto ai filtri di 
smoothing di dimensioni simili. Il filtro mediano sostituisce il valore di un pixel con il 
mediano dei livelli d’intensità nel suo intorno [75], nel nostro caso in un kernel 3x3.  
Per eliminare la sfocatura, i contorni e le connessioni che non sono di interesse viene 
effettuata una Ricostruzione Morfologica, tecnica che necessita dell’utilizzo di due 
immagini e di un elemento strutturante. Un’immagine, nel nostro caso l’immagine 
filtrata, contiene i punti iniziali della trasformazione; l’altra immagine, per noi la slice 
originale, vincola la trasformazione; l’elemento strutturante (SE) definisce la 
connettività (Figura 2.27). 
 
Figura 2.27: Nella prima riga alcuni esempi di SE, nella seconda sono trasformati in matrici rettangolari, con il 
punto che indica il centro di ogni SE 
Le operazioni alla base della ricostruzione sono l’erosione e la dilatazione, che possono 
essere combinate per ottenere il risultato migliore. Nel nostro caso utilizziamo 
un’apertura attraverso ricostruzione: dato un SE, con l’operazione di erosione 
(funzione imerode) vengono eliminati i dettagli chiari più piccoli dell’SE, mentre con la 
dilatazione (funzione imdilate) verranno eliminati i dettagli più scuri. Il risultato è 
vincolato alla slice originale tramite l’utilizzo della funzione imreconstruct, con 
l’obiettivo di preservare la forma delle componenti dell’immagine dopo il processo di 
ricostruzione. In Figura 2.28 è mostrato l’effetto dell’elaborazione su immagini di TC e 
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RM: a seguito della prima fase è possibile procedere con la segmentazione dello sterno 
e della colonna vertebrale. 
 
Figura 2.28:Esempio di elaborazione delle immagini DICOM, in alto immagini TC, in basso immagini RM;  
 
 
2.4.3 Segmentazione  
La segmentazione suddivide un’immagine nelle regioni o negli oggetti che la 
compongono, nel nostro caso sterno e colonna vertebrale. L’accuratezza della 
segmentazione determina l’eventuale riuscita o l’eventuale fallimento delle procedure 
di analisi computerizzata [75]. Dopo la fase di pre-processing, le immagini possono 
essere segmentate tramite il Region Growing.  
Il Region Growing prevede la scelta di seed, cioè di un pixel di partenza da cui far 
partire l’algoritmo di segmentazione: per ogni slice, si deve selezionare un seed per lo 
sterno, mentre per la colonna vertebrale basterà un solo seed per tutte le slide, 
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perché, mentre lo sterno cambia posizione al variare delle slice, si suppone che le 
vertebre mantengano la stessa posizione nell’intervallo di slice scelte preliminarmente. 
Dai seed l’algoritmo di segmentazione raggruppa i pixel in regioni più grandi basandosi 
su criteri predefiniti [75]. Nel nostro caso il criterio di similitudine è la differenza di 
intensità, per cui se la differenza di intensità tra un pixel ed il seed è inferiore ad una 
certa soglia, il pixel è incluso nella zona segmentata. La funzione MatLab usata è 
growingregion.  
A seguito della segmentazione avremo due regioni ben distinte per ogni slice, lo sterno 
e la colonna vertebrale. Questo è vero nel caso di immagini TC: nel caso di immagini 
T2W di RM,  la segmentazione tramite Region Growing non riesce ad individuare tutta 
la zona di interesse, a causa delle caratteristiche intrinseche della tecnica di 
acquisizione delle immagini RM, più adatta alla visualizzazione dei tessuti molli, come 
cartilagine, muscoli e tendini. Per la RM sono state scelte le immagini T2 pesate, in 
quanto mostrano un contrasto generale migliore rispetto alle altre serie di immagini 
disponibili con la RM. In generale, ad esempio, le immagini T1 pesate dipendono 
fortemente dal campo magnetico stazionario applicato durante l’acquisizione, mentre 
le immagini T2 dipendono anche dalla quantità di acqua presente nei tessuti, quindi 
con la T2 risultano maggiormente contrastati tutti i tessuti che differiscono per la 
quantità d’acqua al loro interno. 
Una volta eseguito il Region Growing nelle immagini RM, avremo due zone 
segmentate, per ogni slice, di cui viene calcolato il centro di massa; in questi centri di 
massa vengono centrati dei ‘template’, cioè due elementi geometrici, che 
delimiteranno la zona dello sterno e della colonna  [76]. Nel nostro caso utilizzeremo 
un cerchio per delimitare la zona corrispondente al corpo vertebrale ed un’ellisse per 




Figura 2.29: Utilizzo dei template in un’immagine RM 
2.4.5 Valutazione della minima distanza tra sterno e colonna 
Una volta segmentate le zone di interesse, con o senza l’utilizzo di template, deve 
essere valutata la distanza minima tra sterno e colonna.  
L’algoritmo per ogni slice prende ogni punto che appartiene al bordo esterno della 
zona segmentata dello sterno, e valuta la distanza da ogni punto appartenente al 
bordo esterno della zona appartenente alla colonna (Figura 2.30). L’algoritmo 
memorizza in un vettore il valore minimo delle distanze per ogni slice: con il comando 
min si ricava sia il valore minimo che l’indice della slice corrispondente.  
 
Figura 2.10: Distanza minima valutata su una slice RM (a sinistra) ed una TC (a destra) 
Oltre alla distanza minima, vengono memorizzati i punti corrispondenti a questa 
misura, cioè il punto inferiore dello sterno (p1) e il punto superiore del corpo 
vertebrale (p2), per ogni slide. Questi serviranno per la validazione dell’algoritmo su 
più dataset, RM e TC. 
2.4.5 Disegno della barra 
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In genere la barra viene inserita nella zona di massima depressione sternale. Per 
disegnare la barra paziente specifico quindi possiamo sfruttare la slice con la minima di 
stanza fra sterno e colonna vertebrale.  
L’algoritmo in base alla segmentazione effettuata, mostra questa slide su cui il medico, 
tramite il comando impixel, può selezionare i punti del profilo della barra paziente-
specifico. I punti vengono interpolati con una funzione spline che passerà esattamente 
per punti scelti dal medico. Abbiamo utilizzato una spline di Catmull–Rom, una spline 
che viene utilizzata per avere un’interpolazione tra i punti morbida. Il parametro di 
controllo è il valore di tensione, che va da 0 a 1: con tensione pari a zero si ha una 
interpolazione morbida tra un punto e l’altro, al suo aumentare le linee che collegano i 
punti diventano sempre più tese [77]. La funzione utilizzata per implementare la spline 
di Catmull-Rom in Matlab è evaluatecardinal2Datnplusonevalues. Nel nostro caso il 
valore di tensione è stato impostato a 0.3, scelto in maniera empirica con il supporto 
del team medico. 
Da questo profilo tramite la funzione extrude, viene estrusa la barra. 
Questa funzione ha come parametri di ingresso la linea del profilo e la base da 
estrudere lungo tale profilo.  
La funzione extrude restituisce una serie di punti e per visualizzare la barra in MatLab è 
necessario usare la funzione surf . E’ importante ricordare che MatLab lavora in termini 
di pixel, quindi bisogna convertire i pixel in millimetri. Si possono sfruttare i Tag 
DICOM, tra i quali vi è anche il PixelSpacing, per conoscere la dimensione del pixel in 
mm e sfruttarla per la conversione.  
In MatLab i punti che compongono la barra sono salvati in un file di testo, che può 
essere importato in Solidworks per essere elaborato a formare la barra composita ed a 
comporre l’assieme con gli stabilizzatori. I passi per il disegno della barra in MatLab 































Risultati e discussione 
 
3.1 Caratterizzazione dei materiali 
Per la caratterizzazione dei materiali sono stati prese in considerazione le curve stress-
strain di tre campioni di PLLA e dodici campioni per il PCL; la differenza nel numero dei 
campioni dipende dalla difficoltà nel riuscire ad ottenere curve stress-strain valide per 
il PLLA, che essendo più fragile tende a rompersi in zone distanti dal centro del 
provino, rendendo inaccettabili i dati ottenuti. 
Dal primo tratto, lineare , della curva sforzo-deformazione si ricava il Modulo di Young, 
come la pendenza di quel tratto (Figura 3.1). 
 
Figura 3.1:  Curve stress-strain di PLLA e PCL con indicate in rosso le zone selezionate dalle quali si estrae il 
Modulo di Young 
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Dalle stesse curve sono stati misurati il carico di rottura e l’allungamento a rottura. 
Mediando su tutti i campioni si ottengono i valori riportati in Tabella 3.1. 
Polimero Modulo di Young 
[MPa] 




PCL 13,53 1,08 288,56 
PLLA 328  9,32 5,53 
Tabella 3.1 Caratteristiche meccaniche di PCL e PLLA, come media su tutti i campioni 
Si nota che le caratteristiche meccaniche dei campioni realizzati tramite casting 
risultano peggiori rispetto a quelle ritrovate in letteratura, riportate in Tabella 2.3, che 
si riferiscono a campioni realizzati tramite molding [49]. 
Questi valori verranno utilizzati per le simulazioni Ansys, nel tool ‘Engineering Data’, 
per caratterizzare i materiali simulati. 
 
3.2 Simulazioni FEM 
Il dispositivo progettato in questo lavoro è una barra composita, mai utilizzata per la 
correzione del Pectus Excavatum. Quindi è necessario verificarla strutturalmente, 
andando a monitorare gli stress e gli strain sulle diverse componenti della barra per 
diverse configurazioni, dimensioni e materiali. In una fase iniziale ci siamo concentrati 
sulla determinazione della migliore mesh possibile e sulla scelta dell’elemento 
metallico interno.  
3.2.1 Uso del Refinement 
Nella mesh bisogna trovare il compromesso tra un numero adeguato di nodi ed 
elementi con cui discretizzare la geometria ed i costi computazionali.  
Nel nostro lavoro abbiamo imposto una ‘Relevance ’ del 100%, per definire la mesh su 
tutto il dispositivo. Abbiamo eseguito un’analisi di statica strutturale preliminare con 
questa mesh e valutato le zone caratterizzate da stress e strain elevati, ed in queste 
inserito un controllo locale della mesh, il ‘Refinement’, che aumenta localmente il 
numero di nodi ed elementi su cui calcolare la soluzione. Le zone in cui è stato 
aggiunto il Refinement sono quelle dove sono stati applicati i vincoli e la forza di 250N, 
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a livello della matrice polimerica. E’ stata poi fatta un’ulteriore simulazione con la 
nuova mesh per confrontare i risultati e valutare la mesh migliore per il nostro studio. 
L’elemento metallico in queste simulazioni era costituito dalle lamine in Acciaio AISI 
316 L, immerse nella matrice di PLLA. I risultati (stess e strain Von Mises) delle due 
diverse simulazioni su metallo e matrice polimerica sono riportati in Tabella 3.2 per il 
PLLA e in Tabella 3.3 per il metallo.  
PLLA stress max [MPA] strain max (%) 
No refinement 16,7 5,09 
Refinement 18,86 5,75 
Tabella 3.2 Stress e strain massimi trovati in due simulazioni con mesh differenti 
Acciaio AISI 316 L stress [MPA] strain (%) 
No refinement 273,58 0,13 
Refinement 274,95 0,12 
Tabella 3.3 Stress e strain massimi trovati in due simulazioni con mesh differenti 
Si può osservare come i valori di stress e strain del PLLA siamo differenti: i valori 
ottenuti applicando il Refinement sono più elevati. In particolar modo, abbiamo una 
differenza dell’11,45% per lo stress del polimero e dell’11,49% per lo strain sempre del 
polimero. Il Refinement ci fornisce valori più elevati e dunque più cautelativi. Essendo 
il nostro uno studio sulla stabilità strutturale, per le successive simulazioni useremo 
questo controllo locale sulla mesh, in modo da andare a valutare stress e strain 
maggiori. Infatti in questo caso i valori di stress equivalenti trovati sono maggiori del 
carico di rottura del PLLA, quindi confrontare questo valore con un valore maggiore 
ottenuto dalle simulazioni ci permettere di porsi nel caso peggiore.  
La differenza tra i valori di stress e strain sul metallo non risulta rilevante perché risulta 
ben al di sotto, in entrambi i casi, del valore di resistenza a trazione e allungamento a 
rottura dell’Acciaio AISI 316 L, rispettivamente pari a 480 MPa e 40%.  






3.2.2 Scelta degli elementi metallici 
Sono state eseguite simulazioni preliminari per scegliere il tipo di elemento metallico 
da immergere nella matrice polimerica. Queste simulazioni sono state eseguite su 
barre delle stesse dimensioni e con lo stesso volume di metallo: in un caso questo 
volume è stato suddiviso in 3 lamine dello stesso spessore e lunghezza, nell’altro in 14 
tondini dello stesso diametro. Lo spessore totale della barra è 4,3 mm.  
Riportiamo i risultati ottenuti con la combinazione PLLA- Acciaio AISI 316 L in Tabella 
3.4 e 3.5. 
PLLA stress max (MPA) strain max (%) 
Tondini 34,78 10,6 
Lamine 18,86 5,75 
Tabella 3.4 Stress e strain massimi trovati in due simulazioni con elementi metallici differenti 
Acciaio AISI 316 L stress (MPA) strain (%) 
Tondini 258,34 0,12 
Lamine 274,95 0,12 
Tabella 3.5 Stress e strain massimi trovati in due simulazioni con elementi metallici differenti 
In questo caso vediamo che il metallo sotto forma di tondini subisce uno stress minore, 
rispetto al caso delle lamine, ma ciò determina un aumento del valore dello stress a 
livello della matrice: il valore dello stress massimo del PLLA è 34,78 MPa, maggiore del 
45,77% rispetto al valore dello stress calcolato per la matrice nel caso delle lamine, 
localizzato nella zona dei Fixed Support (Figura 3.2). 
 
Figura 3.2 Lo stress e strain della matrice polimerica è concentrata a livello dei Fixed Support 
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 Dalle simulazioni quindi risulta evidente che il metallo sotto forma di lamine riduce lo 
stress sulla matrice polimerica che lo circonda, rispetto ai tondini. A livello strutturale, 
l’elemento critico è appunto la matrice polimerica. In entrambi i casi lo stress e lo 
strain massimo del metallo sono localizzati al centro della barra, con gli stress maggiori 
localizzati superiormente (Figura 3.3). 
 
Figura 3.3 Localizzazione dei punti di stress e strain massimi per lamine (a sinistra) e tondini (a destra) 
Nel nostro dispositivo quindi, in base ai risultati delle simulazioni preliminari, per 
diminuire lo stress a livello del polimero, gli elementi metallici interni devono essere 
costituiti da lamine.  
 
3.2.3 Barra e stabilizzatori 
Per uno spessore totale della barra pari a 4,3 mm, le lamine hanno spessore 0,9 mm, 
ed il valore di stress massimo nel polimero è ben al di sopra del valore critico. Bisogna 
quindi aumentare lo spessore della barra, in particolar modo degli elementi metallici e 
valutare come variano stress e strain all’aumentare dello spessore. I valori degli 
spessori presi in considerazione sono riportati in Tabella 2.10. 
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Sono state valutati barre di spessori diversi, in 4 combinazioni di materiali: 
1. PCL (matrice) e Ti-6Al-4V (elementi metallici); 
2. PCL (matrice) e Acciaio AISI 316 L (elementi metallici); 
3. PLLA (matrice) e Ti-6Al-4V (elementi metallici); 
4. PLLA (matrice) e Acciaio AISI 316 L (elementi metallici). 
Per tutte queste combinazioni è stato inserito un coating esterno di PCL con spessore 
pari a 0,2 mm, anche nel caso di matrice in PCL, in modo che la scelta della 
combinazione migliore in base alle simulazioni FEM fosse fatta su barre di dimensioni 
uguali.  
Il coating di PCL di 0,2 mm è presente anche sugli stabilizzatori: per tutte e 4 le 
combinazioni gli stabilizzatori sono in PLLA. 
In base all’esperienza clinica è stato definito un limite massimo dello spessore totale 
della barra. Questo spessore è di 5,2 mm. Nel nostro caso abbiamo valutato lo stress e 
lo strain delle diverse componenti fino a 7 mm, per valutare quale combinazione di 
materiali risultasse migliore al variare dello spessore.  
3.2.3.1 Stabilizzatori e coating polimerico 
Per quanto riguarda gli stabilizzatori sono stati valutati lo stress e lo strain agenti sia 
sullo stabilizzatore in PLLA (Figura 3.4) chesull coating in PCL (Figura 3.5).  
 
Figura 3.4 Stress e strain relativi allo stabilizzatore per le diverse combinazioni di materiali costituenti la barra, al 






Figura 3.5 Strain e stress relativi al coating dello stabilizzatore per le diverse combinazioni di materiali costituenti 
la barra, al variare dello spessore totale del dispositivo 
Dalle curve si può notare come per qualsiasi combinazione di materiale della barra e 
per qualsiasi spessore del dispositivo, i valori di stress e strain massimi sono al di sotto 
dei valori critici di rottura, sia per gli stabilizzatori che per il loro coating. Questi valori 
ovviamente diminuiscono all’aumentare dello spessore della barra.  





Figura 3.6: Strain e stress relativi al coating della barra per le diverse combinazioni di materiali costituenti la 
barra, al variare dello spessore totale del dispositivo 
Nel caso di matrice in PLLA, lo stress e lo strain agenti sul coating in PCL sono al di sotto 
dei valori critici, mentre nel caso di matrice in PCL, lo stress agente sul coating dello 
stesso materiale è sempre maggiore del valore critico di 1,08 MPa, in presenza sia di 
elementi in acciaio che in lega di Titanio.  
3.2.3.2 PCL e Ti-6Al-4V 
Andiamo a valutare lo stress e lo strain agenti sulla barra composita costituita da PCL e 




Figura 3.7 Andamento dello stress e dello strain in funzione dello spessore totale della barra, nella combinazione 
PCL-Ti6Al-4V; matrice a sinistra, elementi metallici a destra. 
Mentre il metallo è sempre al di sotto dei valori critici, nel caso del PCL si ha che lo 
stress massimo valutato nelle diverse configurazioni di spessore è sempre al di sopra 
del valore critico; questa combinazione di materiali quindi non risulta essere stabile 
strutturalmente in questa serie di simulazioni.  
 
3.2.3.3 PCL e Acciaio AISI 316 L 
Lo stress e lo strain agenti sulla barra composita costituita da PCL e Acciaio AISI 316 L 




Figura 3.8 Andamento dello stress e dello strain in funzione dello spessore totale della barra, nella combinazione 
PCL-Acciaio AISI 316 L; matrice a sinistra, elementi metallici a destra. 
In questa combinazione i valori di stress massimo per il metallo sono sotto il valore 
critico di 480 MPa per spessori della barra maggiori di 5,5 mm, mentre lo strain sul 
metallo risulta sempre molto al di sotto del valore critico (40%). Per il PCL si ha, ancora 
una volta, che i valori di stress risultano sempre al di sopra del valore massimo di 1,08 
MPa, per ogni spessore della barra Quindi, la combinazione PCL e Acciaio AISI 316 L 
non è utilizzabile in questa applicazione. 
3.2.3.4 PLLA e Ti-6Al-4V 
Lo stress e lo strain agenti sulla barra composita costituita da PLLA e Lega di Titanio 




Figura 3.9 Andamento dello stress e dello strain in funzione dello spessore totale della barra, nella combinazione 
PLLA-Ti-6AL-4V;  matrice a sinistra, elementi metallici a destra. 
In questa combinazione gli elementi metallici mostrano valori di sforzo e deformazione 
che rimangono sempre al di sotto dei valori critici. Per quanto riguarda il polimero, si 
ha che lo spessore della barra deve essere maggiore di 5,5 mm per avere valori 
massimi di strain al di sotto dei valori critici, mentre per mantenermi sotto la soglia di 
criticità per lo stress, lo spessore complessivo deve essere maggiore di 6,7 mm. Questo 
valore di spessore minimo non è accettabile per la nostra applicazione, nel caso di 
forza massima agente sulla barra di 250 N, poichè il limite per lo spessore, identificato 
dai clinici, risulta essere di 5,2 mm. 
3.2.3.5 PLLA e Acciaio AISI 316 L 
Lo stress e lo strain agenti sulla barra composita costituita da PLLA e Acciaio AISI 316 L 




Figura 3.10 Andamento dello stress e dello strain in funzione dello spessore totale della barra, nella combinazione 
PLLA-Acciaio AISI 316 L; matrice a sinistra, elementi metallici a destra. 
In questa combinazione di materiali, gli elementi metallici in acciaio hanno valori di 
stress e strain massimi al di sotto dei valori critici. Per quanto riguarda la matrice 
polimerica, per lo strain siamo al di sotto del valore critico per spessori maggiori di 4,6 
mm; per quanto riguarda lo stress, invece, lo spessore deve essere maggiore di 6,1 
mm. In questa combinazione di materiali quindi la struttura è stabile strutturalmente 
(se applichiamo un carico di 250N) solo con uno spessore maggiore di 6,1 mm, che non 
è comunque accettabile clinicamente. Questa combinazione però risulta essere la 
migliore tra quelle simulate: i valori minimi dello spessore totale della barra sono più 
bassi, rispetto a quelli ottenuti per le altre combinazioni.  
Si è quindi deciso di mantenere questa combinazione di materiali, di fissare lo spessore 
totale della bara a 5,2 mm (limite identificato come clinicamente accettabile), e di 
diminuire la forza agente al centro della barra: si è partiti dal simulare una forza di 250 
N fino a 140 N, che risulta essere il limite massimo della forza necessaria a sollevare lo 
sterno nei pazienti pediatrici. 
I risultati di stress e strain massimi agenti sulla matrice polimerica al variare della forza 




Figura 3.11 Stress e strain della barra PLLA-Acciaio AISI 316 L con spessore totale di 5,2 mm, al diminuire della 
forza agente al centro della barra composita 
Come mostrato dai grafici, siamo sotto il valore critico di 9,32 MPa nel caso 
dell’applicazione di una forza di 170N: tale valore risulta 20 N sopra il limite di forza 
riscontrabile nei pazienti pediatrici, quindi il dispositivo con matrice polimerica in PLLA 
e elementi sotto forma di lamine in Acciaio AISI 316 L, secondo le nostre simulazioni, 
può essere utilizzato per questo tipo di pazienti.  
Nel caso di matrice polimerica in PLLA e lamine in acciaio lo stress e lo strain massimi 
agenti sul coating polimero sono sempre molto al di sotto dei valori critici per questo 
polimero.  
3.3 Elaborazione e segmentazione delle immagini 
3.3.1 Immagini TC 
Abbiamo utilizzato l’algoritmo su due dataset TC di pazienti con Pectus Excavatum. I 





Figura 3.12: Elaborazione e segmentazione delle immagini TC, con la valutazione della minima distanza tra sterno 
e colonna 
  3.3.2 Immagini RM 
L’algoritmo MatLab è stato utilizzato su immagini di RM. I dataset a disposizione sono 
2, entrambi di pazienti senza PE. In Figura 3.13 viene mostrata la pipeline per 





Figura 3.13: Elaborazione e segmentazione delle immagini RM, con la valutazione della minima distanza tra 
sterno e colonna; * CoM, centro di Massa 
3.3.3 Validazione preliminare dell’algoritmo 
Per trovare la minima distanza tra sterno e colonna l’algoritmo: 
• trova le coordinate del punto inferiore dello sterno (p1); 
• trova le coordinate del punto superiore della colonna (p2); 
• valuta la distanza tra p1 e p2. 
Per validare l’accuratezza è stato usato l’errore tra i valori ricavati (p1, p2 e d) 
dall’algoritmo in maniera automatica e quelli ottenuti tramite selezione manuale 
da parte di un operatore. Questo procedimento è stato eseguito su tutte le slice, 
per i 4 dataset a disposizione, due di RM e due di TC. L’operatore ha selezionato il 
punto p1, appartenente allo sterno, e p2, della colonna, che avrebbe utilizzato per 
valutare la minima distanza tra sterno e colonna; questi valori sono serviti da 
riferimento per il calcolo dell’errore. 
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I risultati degli errore compiuti dall’algoritmo rispetto all’operatore sono riportati 
in Figura 3.13: 
 
Figura 3.13 Errori medi compiuti dall’algoritmo 
 Dai grafici a barre si nota come l’errore compiuto dall’algoritmo sia minore per la 
TC. Questo valore non è inaspettato: le immagini TC sono infatti da sempre 
utilizzate per la segmentazione dei tessuti ossei, proprio perché sono ben visibili, 
quindi l’algoritmo è riuscito a definire meglio il contorno dello sterno e del corpo 
vertebrale, avvicinandosi maggiormente ai valori trovati manualmente. Quindi 
l’algoritmo applicato sulle immagini TC risulta più accurato della RM in questa 
analisi preliminare, che deve essere approfondita su un numero maggiore di 
dataset.   
La slice scelta dall’algoritmo come slice di riferimento per il disegno della barra 
paziente-specifico, cioè con la massima depressione dello sterno, coincide con la 
slice scelta in base alla distanza minima tra il limite inferiore dello sterno ed il limite 
superiore del corpo vertebrale, inseriti manualmente per tutti i dataset. 
3.4 Design barra paziente-specifico 
Sulla base dei risultati preliminari sulle immagini, abbiamo utilizzato i dataset TC 
per il design per barra. Un medico ha selezionato sulla slice scelta dall’algoritmo, in 




























barra. L’algoritmo prende il profilo ed estrude la barra paziente-specifico. I passi 
compiuti dall’algoritmo sulla base dei punti scelti dal medico, sono mostrati in 
Figura 3.14. Si ottiene una barra che può essere importata in Solidworks o qualsiasi 
altro programma di design CAD in formato .txt o .xyz per essere elaborata, al fine di 
ottenere il dispositivo composito, dotato di stabilizzatori. 
 
Immagine 3.14: Realizzazione di una barra paziente-specifico sulla base delle indicazioni del medico 
 
3.5 Simulazione FEM su barra paziente-specifico 
Una volta disegnata la barra paziente-specifico, questa può essere testata tramite 
simulazione FEM in Ansys, per valutarne la stabilità strutturale. Tra i risultati 
precedenti abbiamo trovato la combinazione di materiali che devono essere 
utilizzati: il PLLA per la matrice polimerica e l’Acciaio AISI 316 L per le lamine. Con 
lo spessore di 5,2 mm abbiamo visto che il carico massimo è di 170 N. Nel caso 
paziente- specifico abbiamo verificato che la struttura fosse stabile da 170 a 140 N 




Figura 3.15: Set-up del modello e mesh 
In Figura 3.16 sono riportati i valori di stress e strain agenti sulla matrice polimerica 




Figura 3.16 Stress e strain massimi al variare della forza nel caso della barra paziente-specifica 
Lo stress massimo agente sulla matrice polimerica è al di sotto del valore critico 
quando si scende a valori di forza pari a 140 N. Possiamo quindi concludere che 
anche la barra paziente-specifica estratta da immagini intraoperatorie reali può 












In questo lavoro di Tesi è stato sviluppato un nuovo dispositivo per il trattamento 
paziente-specifico del Pectus Excavatum tramite Procedura Nuss.  
Nel lavoro di Tesi si è lavorato sul design di un dispositivo composito, costituito da una 
matrice polimerica biodegradabile e una struttura metallica interna, che conferisce le 
caratteristiche meccaniche necessarie alla nostra applicazione.  
Sono stati scelti i materiali metallici e polimerici adatti all’applicazione, tra quelli già 
utilizzati in applicazioni ortopediche. I polimeri scelti sono stati PLLA e PCL: sono stati 
realizzati, tramite casting, dei campioni da testare, con prove di trazione uniassiali, per 
ottenerne le caratteristiche meccaniche (Modulo di Young, carico di rottura e 
allungamento a rottura). Il Modulo di Young e il carico di rottura sono più elevati per il 
PLLA, mentre l’allungamento a rottura risulta più elevato per il PCL.  
Il dispositivo composito è stato disegnato tramite CAD.  
E’ stato importato in Ansys Workbench per realizzare una serie di simulazioni 
meccaniche FEM, al fine di valutare la stabilità strutturale del dispositivo, nel caso di 
forza massima agente sulla barra di 250 N. Sono state eseguite delle simulazioni 
preliminari per scegliere la mesh opportuna per le diverse strutture in gioco. In 
particolar modo è stata utilizzata una Relevance del 100% ed un controllo locale della 
mesh per aumentare il numero di elementi nelle zone con stress e strain maggiori. In 
simulazioni preliminari è stato valutato quale elemento metallico utilizzare: sono state 
confrontate due barre delle stesse dimensioni e con lo stesso volume di metallo, in un 
caso suddiviso in 3 lamine, nell’altro in 14 tondini dello stesso diametro. E’ stato visto 
come la presenza dei tondini aumenti lo stress agente sulla matrice polimerica. Nel 
caso di matrice polimerica in PLLA ed elementi in Acciaio AISI 316 L, lo stress agente sul 
PLLA nel caso dei tondini è più elevato del 45,11% rispetto a quello agente sul polimero 
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nel caso di barra con lamine. Per questo dispositivo, quindi, sono state scelti come 
elementi metallici le lamine. 
Una volta scelto il design degli elementi metallici, sono state valutate 4 combinazioni di 
materiali per la barra: 
 matrice in PCL, lamine in Ti-6AL-4V; 
 matrice in PCL, lamine in Acciaio AISI 316 L; 
 matrice in PLLA, lamine in Ti-6Al-4V; 
 matrice in PLLA, lamine in Acciaio AISI 316 L. 
Gli stabilizzatori erano totalmente polimerici, in PLLA e con coating di PCL, e sono stati 
testati assieme a tutte le combinazioni di barra: gli stress e gli strain agenti sugli 
stabilizzatori e sul loro coating risultano sempre al di sotto dei valori critici di stress e 
strain per tutte le configurazioni testate. 
La combinazione migliore di materiali per la barra risulta essere il PLLA e l’acciaio AISI 
316 L: questa combinazione è stata testata, in una barra di spessore totale pari a 
5,2mm , per valutare quale fosse la forza massima per cui si raggiunge la stabilità 
strutturale del dispositivo. Diminuendo la forza agente al centro della barra, partendo 
da 250 N fino ad arrivare a 140N, il limite massimo per cui la struttura è verificata è 
risultato essere 170 N. Essendo 140 N la forza massima necessaria per sollevare lo 
sterno nei pazienti pediatrici, il nostro dispositivo, in base a queste simulazioni, è 
utilizzabile nei pazienti pediatrici che si sottopongono a Procedura Nuss.  
Parallelamente è stato realizzato un algoritmo semi-automatico in MatLab che dalle 
immagini pre-operatorie del paziente, seleziona la slice corrispondente alla massima 
depressione dello sterno. Su questa slice è stato quindi possibile definire il profilo della 
barra da estrudere. L’algoritmo è stato applicato sia su immagini TC che immagini RM, 
di tipo T2W: dalla validazione dell’algoritmo su due dataset TC e due dataset RM, è 
stato visto come l’errore compiuto dall’algoritmo nella valutazione della distanza 
minima, rispetto alle scelte di un operatore,  sia minore nella prima tecnica di 
acquisizione delle immagini.  
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In base alle indicazioni del team medico, è stata disegnata per punti una barra 
paziente-specifico sulla slice selezionata dall’algoritmo a partire da un dataset TC; 
questi punti sono stati interpolati per ricavare il profilo della barra paziente-specifico. 
La barra è stata importata in Solidworks e successivamente in Ansys per la verifica 
strutturale, con forza applicata variabile da 170 N a 140 N. Per la barra paziente-
specifico in questione, la massima forza che verifica la stabilità strutturale del 
dispositivo è di 140N, limite di forza per i pazienti pediatrici. E’ stata dimostrata quindi 
la possibilità di ottenere una barra di Nuss paziente-specifico, composita e rimuovibile 
in modo minimamente invasivo al termine del trattamento, utilizzabile in tutti pazienti 
pediatrici sottoposti a Procedura Nuss. 
Tra gli sviluppi futuri vi è la necessità di prototipizzare la barra, in modo da validare le 
simulazioni FEM tramite test meccanici. Sarà inoltre opportuno approfondire lo 
sviluppo di polimeri biodegradabili con elevate caratteristiche meccaniche, buone 
caratteristiche di biocompatibilità e tempi di degradazione adeguati per la nostra 
applicazione. Un ulteriore sviluppo riguarda la validazione dell’algoritmo MatLab, che 
deve essere testato su un numero maggiore di dataset RM e TC, per avere indicazioni 














% data la cartella di provenienza, dicom3D carica le immagini Dicom nel  
%Workspace 
[volume_image, slice_data, image_meta_data] = ... 
    dicom23D('C:\Users\User\Desktop\PARENCHIMA - 3'); 
  
  








% seleziono N immagini, ld  ed lu sono scelti dal medico come limite 
% superiore (lu) e inferiore (ld) del dataset che devo prendere in 
% considerazione per lo sterno 
  
ld = 79; 
lu = 125; 
N = lu-ld; 
for i = 1:N 





%% Elaborazione delle immagini  
  
% scelgo la dimensione del kernel per il filtraggio 
dimkernel=3; 
  
% Uso imadjust per aumentare il contrasto, quindi un Window/Level 
% abbastanza stretto con estremi definiti da a e b 
a=0.30; 
b=0.40; 
for i= 1:N 
J(:,:,i) =  imadjust(Xtor(:,:,i),[a b],[]); 
end 
  
% Filtro l'immagine con un filtro mediano di dimensioni definite da 
% dimkernel 
for i=1:N 
Jfiltered(:,:,i) = medfilt2(J(:,:,i),[dimkernel dimkernel]); 
end 
  
% eseguo delle operazioni di 'filtraggio morfologico', che consistono in un 
% opening ed closing by reconstruction 
  
% opening + reconstruction 
se = strel('disk', 5); 
for i=1:N 
Ie(:,:,i) = imerode(Jfiltered(:,:,i), se); 
Iobr(:,:,i) = imreconstruct(Ie(:,:,i), Jfiltered(:,:,i)); 
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% closing + reconstruction  
Iobrd(:,:,i)= imdilate(Iobr(:,:,i), se); 
Iobrcbr(:,:,i) = imreconstruct(imcomplement(Iobrd(:,:,i)), ... 
    imcomplement(Iobr(:,:,i))); 
Iobrcbr(:,:,i) = imcomplement(Iobrcbr(:,:,i)); 
end 
  
clear Ie Iobr Iobrd 
  
%% Segmentazione delle immagini tramite Region Growing 
% region growing con i:,:,i seed precedenti con opening and closing per: 
%scegliere i  seed per il region growing per sterno e colonna 
for i=1:N 
    imshow(Xtor(:,:,i)), 
    title 'Scegliere seed sterno e premere invio per tutte le immagini' 
    [xs(i),ys(i),pixval] = impixel; 
end 
  
imshow(Xtor(:,:,1)), title 'Scegliere seed  colonna e premere invio' 
[xc,yc,pixval] = impixel; 
  
%1) sterno 
se90 = strel('line', 2, 90); 
se0 = strel('line', 2, 0); 
 for i=1:N 
[P, JRG] = growingregion((Iobrcbr(:,:,i)), [ys(i) xs(i)],[],50); 
BWs(:,:,i) = JRG; 
clear P JRG 
BWsdil(:,:,i) = imdilate(BWs(:,:,i), [se90 se0]); 
BWsfill(:,:,i) = imfill(BWsdil(:,:,i), 'holes'); 
BWsclean(:,:,i) = imclearborder(BWsfill(:,:,i), 6); 
Jsrg(:,:,i) = bwareaopen(BWsclean(:,:,i), 70); 
BWsoutline(:,:,i) = bwperim(Jsrg(:,:,i)); 
 end 
  
 %2) colonna vertebrale  
 se9 = strel('line', 3, 90); 
se = strel('line', 3, 0); 
  for i=1:N 
[P, JRG] = growingregion((Iobrcbr(:,:,i)), [yc xc],[],150); 
BWc(:,:,i) = JRG; 
clear P JRG 
BWcdil(:,:,i) = imdilate(BWc(:,:,i), [se9 se]); 
BWcfill(:,:,i) = imfill(BWcdil(:,:,i), 'holes'); 
BWcclean(:,:,i) = imclearborder(BWcfill(:,:,i), 6); 
Jcrg(:,:,i) = bwareaopen(BWcclean(:,:,i), 70); 
BWcoutline(:,:,i) = bwperim(Jcrg(:,:,i)); 
  end 
  
 clear  BWcdil BWsdil BWsfill BWcfill BWsclean BWcclean 
  
  
 % Unione dei risultati del Region Growing 
 for i=1:N 




 % Perimetri delle zone segmentate 
 for i=1:N 






   for i=1:N 
     SegF2(:,:,:,i)= imoverlay( Iobrcbr(:,:,i), SegORboundaries(:,:,i), [0 1 
0]); 
   end 
  
  
 for i=1:N 
     SegF3(:,:,:,i)= imoverlay(Xtor(:,:,i), SegORboundaries(:,:,i), [0 1 0]); 
 end 
  










%% valutazione della distanza tra sterno e colonna 
 for i=1:N 
     SegOR(:,:,i)= or(Jcrg(:,:,i),Jsrg(:,:,i)); 
 end 
  
for i=1:N  
    clear boundaries1 boundaries2  boundary1 boundary2 
    clear boundary1 boundary2 boundary1x boundary1y minDistance  
    clear allDistances allDistances h 
boundaries1 = bwboundaries(Jsrg(:,:,i)); 
boundaries2 = bwboundaries(Jcrg(:,:,i)); 
boundary1 = boundaries1{1}; 
boundary2 = boundaries2{1}; 
boundary1x = boundary1(:, 2); 





overallMinDistance = inf; % Initialize. 
% per ogni punto di boundary 2, trova la distanza da ciascun punto di 
% boundary 2  
for k = 1 : size(boundary2, 1) 
    % ad ogni ciclo prende un punto di boundary 2. 
    boundary2x = boundary2(k, 2); 
    boundary2y = boundary2(k, 1); 
    % per questo punto calcolo la distanza da ogni punto di boundary 2. 
    allDistances = sqrt((boundary1x - boundary2x).^2 + ... 
        (boundary1y - boundary2y).^2); 
    [minDistance(k), indexOfMin] = min(allDistances); 
    if minDistance(k) < overallMinDistance 
        x1 = boundary1x(indexOfMin); 
        y1 = boundary1y(indexOfMin); 
        x2 = boundary2x; 
        y2 = boundary2y; 
        overallMinDistance = minDistance(k); 
    end 
end 
minDistance = min(minDistance); 











% visualizzazione  dell'immagine con la minor distanza sterno-colonna, la 
distanza d ed 
% i punti p1 e p2 




line([xp1(slice_relative), xp2(slice_relative)], [yp1(slice_relative), ... 






% for i=1:N 
%     figure 
% imshow(SegF1(:,:,:,i)) 
% hold on; 
% line([xp1(i), xp2(i)], [yp1(i), yp2(i)], 'Color', 'g', 'LineWidth', 1); 
% hold on; 
% plot(xp1(i),yp1(i),'r.','MarkerSize',20) 
% hold on 
% plot(xp2(i),yp2(i),'g.','MarkerSize',20) 
% hold off 
% end 
%    
  
%seleziono i pixel  
  
distance_mm=distance_pixel*dim_pixel; 
slice_absolute = slice_relative+ld; 
  
  
% verifica dell'algoritmo sulla distanza d ed i punti p1(sterno) e p2(colonna) 
figure  
for i=1:N 
   imshow(J(:,:,i)),  
   title ' Selezionare i punti di sterno + invio e colonna + invio ' 
[xm1(i) ym1(i) valb]= impixel; 
[xm2(i) ym2(i) valb]= impixel; 
end 
  
 %valutazione degli errori compiuti dall'algoritmo per p1, p2, d 
distanze_automatiche=abs(sqrt((xp1 - xp2).^2 + (yp1 - yp2).^2)).... 
    *dim_pixel(1,1); 
distanze_manuali=abs(sqrt((xm1 - xm2).^2 + (ym1 - ym2).^2)).*... 










distanze_puntisterno=abs(sqrt((xp1 - xm1).^2 + (yp1 - ym1).^2)).*... 
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distanze_punticolonna=abs(sqrt((xp2 - xm2).^2 + (yp2 - ym2).^2)).*... 








   
%% identificazione dei punti attraverso cui far passare la barra da parte del 
 %%medico 
clear xprova yprova xd xd1 yd1 yd yds xds xdspline ydspline set1x set1y 
figure, imshow(Xtor(:,:,slice_relative)) 
[xprova,yprova,pixval] = impixel; 
hold on 
plot(xprova,yprova,'.','Markersize',25) 






hold off  
if xd1(1)>xd1(length(xd1)) 
    xd=flipud(xd1); 
    yd=flipud(yd1); 
else 
    xd=xd1; 
    yd=yd1; 
end 
  








xdspline= [xdmin; xd; xdmax ]; 
ydmin =yd(1); 
ydmax =yd(length(yd)); 
ydspline= [ydmin; yd; ydmax ]; 
for k=1:(length(xdspline)-3) 
    [xvec,yvec]=EvaluateCardinal2DAtNplusOneValues([xdspline(k),... 
        ydspline(k)],[xdspline(k+1),ydspline(k+1)],[xdspline(k+2),... 
        ydspline(k+2)],[xdspline(k+3),ydspline(k+3)],Tension,n); 
    set1x=[set1x, xvec]; 

















clear set2y set2x set2y Xpixel Ypixel Zpixel traj 
num= (length(set1y)); 
if set1y(1)<set1y(num) 
    % primo caso 
set2y=zeros(1,num+1); 
for i=1:num 









% secondo caso 
elseif set1y(1)>set1y(num) 
    set2y=zeros(1,num+1); 
for i=1:num 











    set2x=set1x; 
    set2y=set1y; 




b1 = [hbar; wbar]; 
b2 = [-hbar; wbar];  
b3 =[-hbar; -wbar]; 
b4 =[hbar; -wbar]; 
b5 =[hbar; wbar]; 
base2= [b1 b2 b3 b4 b5]; 
  
  
% realizzazione della struttura tridimensionale della barra 
set3x=fliplr(set2x); 
set3y=fliplr(set2y); 
traj=[set3x; set3y; set2z]; 
[Xpixel,Ypixel,Zpixel,] = extrude(base2,traj); 
  
  
clear Xmm Ymm Zmm 
if set1y(1)<set1y(num) 








Zmm=Zpixel(:,3:num+1);   
end 








% salvataggio dei i punti estrusi in file txt e xyz per successiva 
 % elaborazione in CAD 
 
dlmwrite('myFile.txt',rotlinea,'delimiter','\t','precision',4) 
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